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ţe ţivot je něco jiného 
neţ pohodlí 
ţe je to neustálý boj 
tím plnější čím těţší 
ţe radost 




ţe ptá-li se na člověka 
musí se ptát na tajemství 
ţe hledí-li na sebe 
nevidí nic 
nechá-li duši stranou 
 






Conditions for creativity are to be puzzled; to concentrate; to accept conflict and tension; 
 to be born everyday; to feel a sense of self. 
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Předkládaná studie se zabývá mechanickými aspekty lidské dolní čelisti ve fyziologickém 
stavu, a to v okamţiku skusu. Práce je zaměřena především na určování deformačně-
napěťových stavů kostní tkáně a jejich vyhodnocování, přičemţ důraz je kladen na interakci 
zubů s kostí. Kromě toho jsou vyhodnocovány také kontaktní tlaky v čelistních kloubech při 
různých zátěţných konfiguracích. Součástí analýzy je téţ posouzení různých úrovní modelů 
materiálu některých prvků soustavy.  
Problém určení deformačně-napěťových stavů je řešen výpočtovým modelováním 
s vyuţitím metody konečných prvků. V práci je provedena podrobná analýza prvků ţvýkacího 
aparátu a je detailně popsán způsob jejich modelování. Zvláštní pozornost je věnována mode-
lování spongiózní kosti a také periodontia, které zprostředkovává interakci mezi zubem a al-
veolární kostí. Trojrozměrná geometrie dolní čelisti i všech řešených zubů byla získána digi-
talizací reálných objektů, a to s vyuţitím metod trojrozměrného optického skenování.  
V práci jsou posouzeny tři různé modely materiálu periodontia: Lineární isotropní model, 
bilineární isotropní model a lineární ortotropní model. Jsou analyzovány charakteristiky těch-
to modelů a zejména u ortotropního modelu, který se v odborné literatuře takřka nevyskytuje, 
je navrţeno devět konstant nově popisujících tento model. 
Na dvojrozměrných modelech je dále analyzován rozdíl v mechanické odezvě spongiózní 
kosti na zatíţení zubu v případech, ţe kost je modelována buď jako homogenní souvislá ob-
last nebo s detailní trámečkovou architekturou.  
Výpočtový model je rozdělen do čtyř základních variant lišících se úrovní geometrie ţvý-
kacího aparátu: A – 2D úroveň geometrie kosti; B – 3D úroveň geometrie segmentu kosti 
s jedním zubem a maximálně třemi zuby; C – 3D úroveň geometrie celé dolní čelisti s jedním 
zubem; D – 3D úroveň geometrie celé dolní čelisti s plnou denticí. Jednotlivé základní varian-









This study deals with the mechanical aspects of human mandible in physiological state 
during the occlusion. The work is focused on evaluation of stress-strain conditions of bone 
tissue. The emphasis is paid to the interaction of teeth with the bone. In addition, contact pres-
sures in temporomandibular joints during various loading conditions were determined. The 
analysis of material model of some parts of the system regarding their modelling-level is pre-
sented as well. 
The problem concerning the evaluation of stress-strain states is solved by computational 
simulation using the finite element method. The presented work is a detailed analysis of the 
parts of the masticatory system and a thorough description of their modelling is presented. 
Special focus is paid to modelling of cancellous bone as well as of periodontal tissue which 
mediates the interaction between a tooth and the alveolar bone. Three-dimensional geometry 
of the mandible and all its teeth has been obtained by using the digitizing of real objects, 
namely by using of three-dimensional optical scanner. 
Three various modelling levels of the material of periodontium are assessed: Linear iso-
tropic model, bilinear isotropic model and linear orthotropic model. Characteristics of these 
models are analyzed and especially nine new constants describing orthotropic model (which is 
almost absent in the literature) are proposed. 
Two-dimensional models are used for analysis of differencies in mechanical response of 
cancellous bone to the tooth loading. Two cases are considered: Cancellous bone as a ho-
mogenous continuous model on one hand and with detailed trabeculous architecture model on 
the other. 
Computational model is divided into four basic cases varying in level of masticatory appa-
ratus geometry: A – 2D geometry of bone; B – 3D geometry of bone segment with one tooth 
through three teeth; C – 3D geometry of whole mandible with the only tooth; D – 3D geome-
try of whole mandible with all teeth. All basic cases are further researched in different varia-
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Deformačně-napěťové analýzy částí lidského těla, mj. i dolní čelisti, jíţ se zabývá tato di-
sertační práce, patří mezi významné nástroje, které jsou v současnosti hojně vyuţívány věd-
ním oborem zvaným biomechanika. Tento obor (z řec. βίος + μηχανική) spojuje poznatky 
technických a medicínských oborů, ale také kriminalistiky či tělovýchovy, a hraje nezastupi-
telnou úlohu v moderní vědě. V literatuře lze najít celou řadu jeho různých vymezení. Např. v 
[9] je řečeno, ţe „biomechanika je teoreticko aplikační obor, který se podílí na řešení problé-
mů ţivých objektů s vyuţitím poznatků inţenýrské mechaniky“, nebo poněkud širší vymezení 
je uvedeno v [179], kde se píše, ţe „biomechanika je transdisciplinární obor, který se zabývá 
mechanickou strukturou, mechanickým chováním a mechanickými vlastnostmi ţivých orga-
nismů a jeho částí, a mechanickými interakcemi mezi nimi a vnějším okolím. Její transdisci-
plinárnost spočívá jak v integraci metodických a poznatkových prostředků z klasických oborů 
(morfologie, fysiologie, matematika, fyzika a biofyzika, kybernetika, technická mechanika, 
nauka o materiálech, atd.), tak v šíři aplikačních směrů (klinické lékařské obory, technické 
obory, společenské obory, přírodní vědy, zemědělské obory, ekologie atd.).“ Tamtéţ se lze 
dočíst o uţším vymezení biomechaniky člověka, která je oborem studujícím „strukturu, 
vlastnosti chování člověka a jeho biomechanické interakce na různé rozlišovací úrovni (mak-
robiomechanika a mikrobiomechanika).“ 
Při pohledu do historie lze jen s obtíţemi sledovat prvotní stopy, které zanechal tento obor 
v cestě za poznáním; čím hlouběji do historie bychom se ve svém hledání vydali, tím více by 
se nám náš cíl vzdaloval a ztrácel – a to nejen proto, ţe je takřka nemoţné říci, kdy biome-
chanika jako obor vznikla, ale také proto, ţe od rané antiky aţ do nástupu renesance bylo veš-
keré vědění o přírodě a jejích zákonitostech prakticky zahrnuto do rámce s všeříkajícím ná-
zvem přírodní filosofie. O co mlhavější jsou naše představy o historii jednoho konkrétního 
vědního oboru, o to mohutněji před námi vystupují osobnosti, které k jeho vývoji nesporně 
přispěli – počínaje Aristotelem ze Stageiry (384 – 322 př.n.l.), přes Leonarda da Vinci (1452-
1519), aţ např. k průkopníkům jako Galileo Galilei (1564-1642) [113]. Od posledně jmeno-
vaného pak uţ není tak daleko k další historické postavě, která často bývá označována expre-
sivním výrazem „otec biomechaniky“1 – k Giovanni Alfonso Borellimu (1608-1679).  
Předpokladem rozvoje biomechaniky v 17. století, k jehoţ nejvýraznějším výsledkům patří 
vydání Borelliho slavné knihy De Motu Animalium (O pohybu zvířat, 1679)2, byly tři základ-
ní faktory:  
 
1. Rozvoj moderní vědecké metodologie3 
                                                 
1 Podobná označení je vţdy třeba brát s určitou rezervou. Za „praotce“ biomechaniky bývá označován Aristote-
les, za „otce“ pak Galilei [12], Borelli [132] nebo také představitel moderní epochy Y. C. Fung (1919) [175]. 
2 Tato kniha je povaţována za první ucelené pojednání o biomechanice, ačkoli v tehdejší době byl tento obor 
znám pod jménem iatrofyzika (nebo také iatromechanika) [111] – tj. fyzika (resp. mechanika) aplikovaná 
v medicíně (Iatros je v řecké mytologii ionská obnova stašího boha léčení Paina [11]). 
3 Tím se ovšem nechce tvrdit, ţe dříve ţádná vědecká metodologie neexistovala. V helénské době se věda opírala 
o dědictví Sókratovo (tzv. myšlenkový experiment [7]) a zejm. o Aristotela, jehoţ spisy o logice, později nazva-
né Organon (tj. „nástroj“), ukazují cestu k správnému, filosofickému myšlení a argumentaci [25] a představují v 
podstatě první ucelené pojednání o vědecké metodologii (viz [2], [177]). Nicméně ve středověku, kdy antické 
myšlení bylo vytlačováno nově nastupujícím křesťanstvím, byla na vrchol co do hodnosti věd postavena křes-
ťanská teleologie (např. viz Órigenés ve 3. stol.). Od 13. stol. převládlo myšlení Tomáše Akvinského, který sice 
do značné míry navazoval na Aristotela, ale přestoţe podle něj vědění a víra nemohou být nikdy v rozporu, 
pravda prý můţe být jen jedna – od Boha. To samozřejmě mělo za následek, ţe nové objevy byly posuzovány 
z tohoto hlediska a často (i přes nesporné důkazy) proto byly vůdčími autoritami odmítány a učenci byli často 
nuceni svá tvrzení odvolat. Právě Bacon ve svém díle Novum Organon (Nový nástroj, 1620 – zřejmá naráţka a 
úmyslná opozice vůči Aristotelovi) nově analyzuje vědeckou metodu a nekompromisně tvrdí, ţe je nutné očistit 
se od veškerých předsudků, mýtů a omylů (Idolů) a pouţívat při bádání správný způsob myšlení [6]. Toto období 
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 Francis Bacon (1561-1626) 
 René Descartes (1596-1650) aj. 
 
2. Pokrok v poznání lidského těla  
 Andreas Vesalius4 (1514-1564)  
 William Harvey (1578-1657) 
 Marcelo Malpighi (1628-1694) aj. 
 
3. Pokrok v obecné mechanice 
 Robert Boyle (1627-1691) 
 Robert Hooke (1635-1703) 
 Isaac Newton (1642-1727) aj. 
 
Byl to právě Descartes, který proslul svými myšlenkami, ţe „vše – včetně procesů v ţivých 
tělech – lze vysvětlit matematicky a mechanicky“. Ačkoli dnes nám jeho tvrzení, ţe „zvířata 
jsou jen čisté mechanismy či pouhé stroje“, připadá absurdní, mnozí jeho následovníci dále 
rozvíjeli tezi, ţe „ani člověk není nic jiného neţ obzvláště komplikovaný stroj.“ [25] Odtud uţ 
nebyla daleká cesta k systematičtějším analýzám mechanických aspektů pohybového ústrojí, 
krevního oběhu, zaţívání apod., která pokračuje díky objevům ve 20. století (zejm. vývoj vý-
početní techniky a rozvoj numerických metod v 50. letech) i na počátku třetího tisíciletí, kdy 
vstupujeme do věku nových technologií (magnetická rezonance, genomika, proteomika atd.) 
[78].  
V současnosti lze biomechaniku a biomechaniku člověka členit dle celé řady kritérií. Lze 
řešit různé typy problémů od zavádění umělých kyčelních kloubů nebo zubních implantátů 
v klinické biomechanice, aţ po návrhy rehabilitačních pomůcek a sportovních procesů 
v biomechanice sportovní. Dle rozdělení, jak je uvedeno v [12]5, lze povaţovat deformačně 
napěťovou analýzu dolní čelisti ve fyziologickém stavu, jíţ se tato diserační práce týká, za 
podoblast poznávací biomechaniky svalově-kosterní soustavy a dentální biomechaniky, která 
vyuţívá metod mechaniky těles a k řešení výpočtové modelování. 
Přestoţe se vkládají velké naděje do výzkumu kmenových buněk, tkáňového inţenýrství 
apod., které mohou v budoucnu vyřešit řadu dnes obtíţně řešitelných problémů, hrají 
v současnosti endoprotézy, implantáty, umělé náhrady atd. stále obrovskou roli. Jestliţe se 
dále zaměříme pouze na svalově-kosterní soustavu a ještě konkrétněji na obličejovou část, tj. 
horní a dolní čelist, existuje stále velké mnoţství problémů, které je třeba vyřešit. Pokud by-
chom se zaměřili na oblast stomatologie, není třeba zdůrazňovat, jaké komplikace přinášejí 
bolesti zubů. Zvláště v dnešní době, kdy ve společnosti vede převaţující konzumní způsob 
ţivota obecně ke zhoršování chrupu - např. ve Střední a Východní Evropě aţ 88% lidí ve vě-
ku 30-40 let trpí záněty dásní (gingitivida), 40% lidí ve věku 40-60 let pak trpí paradontózou 
(periodintidou) [196]. Bolesti, jejich příčiny a důsledky, které s tím souvisejí, tj. zubní kaz, 
záněty, infekce a v konečné fázi ztráta zubu či celého chrupu, mají za následek znatelné zhor-
šení kvality ţivota. Toto lze řešit preventivně – tj. zvýšenou a důslednou péčí o chrup a pravi-
delnými prohlídkami – nebo pokud problém jiţ nastal, je nutné přikročit k radikálnějším řeše-
                                                                                                                                                        
tedy můţe být povaţováno za počátek moderní metodologie, na kterou ve 20. stol. navazovali K.R.Popper, T. 
Kuhn, P.K.Feyerabend a další filosofové vědy. 
4 Vesaliovo vlivné dílo De humani corporis fabrica (1543) je velmi ilustrativním příkladem narušení tehdejšího 
scholastikou zatuchlého myšlení, jak bylo naznačeno v pozn. 3. Ještě v polovině 16. století byl největší autoritou 
na anatomii lidského těla Galen z Pergamonu (130-200). Teprve Vesaliovi se podařilo zpochybnit řadu Galeno-
vých zjištění, které po více neţ 13 stoletích nutně musely být „out-of-date“, přesto se stále přijímaly jako pravdi-
vé [86].  
5 Viz [12] str. 22-24 a obr. 2.2.1 
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ním: V případě zubního kazu k jeho odstranění, v případě ztráty zubu k předepsání zubní pro-
tézy či aplikaci dentálního implantátu.  
Vedle stomatologických problémů existuje řada dalších, které se bezprostředně týkají dolní 
čelisti – např. fraktura kosti, omezená funkčnost temporomandibulárního kloubu v důsledku 
degenerativních onemocnění kloubních ploch, změny polohy a tvaru kloubního disku nebo 
onemocnění ţvýkacích svalů. Všechny uvedené problémy s většími či menšími úspěchy řeší 
moderní medicína, ale bez spolupráce s technickými obory by úspěšnost byla mnohem menší. 
Biomechanika hraje v těchto případech nezastupitelnou roli – při analýzách tuhosti kosterní 
soustavy (ve fyziologickém stavu nebo např. při fixovaných frakturách), při posuzování růz-
ných operačních variant, návrhu geometrie a materiálů implantátů apod. Tato disertační práce 
z oboru biomechanika je zaměřena především do oblasti stomatologie a dentální implantolo-
gie. Bezprostředně se sice netýká implantátů ani jiných protetických pomůcek, avšak analýza 
fyziologického stavu dolní čelisti má přesto velký význam. Biomechanika se totiţ zabývá 
soustavami, které mají zcela odlišné vlastnosti neţ soustavy ryze technické a v této souvislosti 
je velkým problémem určení mezních stavů ţivých tkání. Proto se v praxi často vyuţívá pro 
posuzování technických prvků aplikovaných do ţivých soustav srovnávací analýza, která nám 
zjednodušeně řečeno ukáţe rozdíl mezi fyziologickým stavem a stavem po sanaci, na čemţ 
lze poté stavět další závěry, doporučení, inovace apod. Deformačně napěťová analýza dolní 
čelisti ve fyziologickém stavu můţe poskytnout informace o mechanických vlastnostech té 
části lidského těla, která je nepostradatelná pro rozmělňování potravy a která se podílí na 
tvorbě obličejové mimiky, komunikace… Toto patří mezi hlavní motivace, které lze uvést na 
úvod řešení problémové situace, naznačené v názvu této práce.  
Jelikoţ se práce zabývá deformačně napěťovou analýzou, lze předpokládat širší vyuţití pře-
devším výpočtového modelování. Dnes uţ si lze jen stěţí představit, jakým způsobem by ta-
kové řešení bylo moţné bez výkonných počítačů a příslušných numerických metod6. Vţdyť i 
dnes, na počátku 21. století, nejsou vzácným jevem objektivní překáţky při řešení konkrét-
ních problémů (divergence, nestabilita, absence vstupních dat apod.), které je nutno řešit na 
úkor sníţení úrovně modelu. Součástí řešení problému je vytvoření dílčích modelů - geomet-
rie, okrajových podmínek, vlastností struktury atd.7 I tato část se neobejde bez prostředků 
odpovídajících době, tzn. bez výkonné výpočetní techniky, moderních zobrazovacích metod 
(RTG, CT, 3D-skener apod.)
8, experimentálních zařízení apod.  
Tato disertační práce je vytvářena na půdě Ústavu mechaniky těles, mechatroniky a biome-
chaniky Fakulty strojního inţenýrství VUT v Brně (dále ÚMTMB) a je na tomto ústavu první, 
která se zabývá biomechanikou dolní čelisti a dentální biomechanikou. V letech 2000-2009 
zde byla vypracována řada diplomových prací týkajících se dolní čelisti, zubů, protéz či im-
plantátů, avšak moţnosti navázání na tyto práce jsou omezené. Jednalo se většinou o analýzy 
konkrétních implantátů a jejich úroveň je kolísavá9. Fyziologický stav na ústavu prakticky 
řešen nebyl, tzn. i zkušenosti s jeho modelováním byly nevelké. Bylo potřeba vyvinout znač-
né úsilí ke shromáţdění potřebných vstupních údajů, poznatků o současné úrovni modelování 
                                                 
6 V současnosti jde především o metodu konečných prvků (MKP), která byla vyvinuta ve 40. letech na objed-
návku leteckého průmyslu a měla řešit zejm. pevnostní problémy. Za průkopníky jsou v tomto směru povaţováni 
Alexander Hrennikoff (1941) a Richard Courant (1943). Systematicky se tato metoda začala studovat v šedesá-
tých letech, kdy také začaly vznikat první výpočtové systémy na bázi MKP (např. z těch nejznámějších Nastran, 
1966; Marc, 1969; Ansys, 1970; Adina, 1975; Abaqus, 1979 atd) [19].   
7 Další viz [9] str. 225-231 
8 Ještě v 90. letech 20. století byla řada problémů typu „deformačně-napěťová analýza“ řešena pouze na úrovni 
2D modelů. Na Ústavu mechaniky těles FSI v Brně se 3D modely v biomechanice začaly vytvářet aţ v roce 
1993, kdy se CT snímky kyčelního kloubu ofotografovávaly a pomocí tabletu digitalizovaly. Vyuţití CT k přímé 
komunikaci s CAD softwarem a vytvoření 3D konečnoprvkového modelu pánevní kosti se aţ v roce 1997 poda-
řilo Ing. László Ivánovi [204]. 
9 Viz [202], [203], [205], [206], [207], [208], [209], [210], [211], [212], [213], [214], [215] 
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problémů tohoto typu, ve vytváření rešerší10 atd. Nehledě na to, ţe i přes nesporný vědecko-
technický pokrok stále existují v obecném poznání bílá (nebo přinejmenším šedá) místa, která 
nám ztěţují práci, příp. znemoţňují zvyšovat úroveň modelů a tím přesnost našich závěrů11. 
Nutnou podmínkou pro úspěšné řešení daného biomechanického problému je spolehlivá ko-
munikace s lékaři. V našem případě spolupracuje ÚMTMB se Stomatologickým centrem Fa-
kultní nemocnice u sv. Anny v Brně, zejm. s MUDr. Soniou Bartákovou, Ph.D. 
Znalost deformačně napěťových stavů v dolní čelisti ve fyziologickém stavu je nezbytná 
jednak proto, ţe rozšiřuje naše poznání o mechanických vlastnostech důleţitého prvku svalo-
vě-kosterní soustavy, jednak proto, ţe můţe být výchozím bodem při vytváření modelů např. 
dentálních implantátů. Pokud např. provedeme srovnávací analýzu, kostní tkáň zatíţená im-
plantátem by měla vykazovat podobnou odezvu, jako tkáň zatíţená zdravým zubem. Důklad-
ná znalost chování dolní čelisti ve fyziologickém stavu však můţe být uţitečná také při mode-
lování i jiných problémů – např. při návrhu náhrad temporomandibulárního kloubu, různých 
fixátorů apod. Téma disertační práce tedy odpovídá na aktuální otázky současné vědy a tech-
niky a můţe poskytnout uţitečné informace, které mohou být vyuţity jak lékaři, zabývajícími 
se stomatologii, implantologií nebo chirurgií, tak techniky, kteří se podílejí na návrhu a vývoji 
příslušných náhrad nebo protéz. 
 
Předkládaná práce má charakter studie a jako taková má poněkud větší rozsah, neţ bývá u 
disertačních prací obvyklé. Je to dáno šíří zadaného tématu, která si vyţádala shromáţdění 
velkého mnoţství informací, na jejichţ základě by mohly být provedeny všechny potřebné 
analýzy. První část práce (kapitoly 4 a 5) má převáţně rešeršní charakter a shromaţďuje in-
formace potřebné pro pochopení a správné vytvoření potřebných modelů. Druhá část (kapito-
ly 6 aţ 8) je věnována detailnímu popisu tvorby modelů. Kapitola 9 představuje deformačně-
napěťovou analýzu prvků ţvýkacího aparátu, která je jádrem této disertační práce. Ve snaze o 
maximální přehlednost byla zvolena méně obvyklá forma, která mj. zavádí systém označení 






                                                 
10 Zde je třeba vyzdvihnout na nejvyšší piedestal především internet, bez něhoţ by toto bylo takřka nepředstavi-
telné. Zvláště v posledních 2-3 letech lze např. díky projektu Google Books nahlédnout do knih, ke kterým by 
jinak byl nemoţný přístup, a získat tak řadu cenných informací. O moţnosti vyhledávání kompletních odborných 
článků z nejrůznějších oborů nemluvě. 
11 Klasickým příkladem je v biomechanice dolní čelisti absence spolehlivějších informací o materiálech jednotli-
vých tkání a také otázka okrajových podmínek.  
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2 POPIS A ANALÝZA PROBLÉMOVÉ SITUACE 
 
Lidská dolní čelist (lat. mandibula) je významnou částí ţvýkacího aparátu, který lze vyme-
zit jako skupinu orgánů či struktur, jeţ se v prvé řadě podílejí na ţvýkání a mezi něţ patří če-
listi, zuby a jejich podpůrné konstrukce, temporomandibulární klouby, ţvýkací svaly, jazyk, 
rty, tvář a ústní sliznice [181]. Mandibula je tvarově komplikovaná nepárová kost, která kro-
mě ţvýkací funkce, tj. uchopování a rozmělňování potravy, má řadu dalších pro ţivot nezbyt-
ných funkcí, jako je významný podíl na komunikaci (tvorba řeči), vytváření mimiky tváře, ale 
můţe slouţit také jako zbraň [11]. Jakákoli porucha funkce ţvýkacího aparátu, tzn. některé 
z jeho částí, představuje výrazné omezení a má významný vliv na kvalitu ţivota jedince. 
Vţdyť např. bolest zubů je jedna z nejnepříjemnějších zkušeností, jaké člověka běţně potká-
vají, a je při jejím vzniku ţádoucí provést co nejdříve příslušnou nápravu. Právě proto je ţvý-
kacímu aparátu a jeho jednotlivým částem věnována pozornost nejen v současnosti, ale histo-
ricky od nejstarších dob. 
Podívejme se na ţvýkací aparát a jeho hlavní části nejprve z pohledu historie biomechaniky. 
Jiţ Aristoteles v roce 350 př.n.l. ve svém spise O částech ţivých tvorů (De partibus animali-
um) vyzdvihuje nutnost propojení fyziky s ţivou přírodou a současně podává mj. také analýzu 
funkce čelisti a zubů: 
 
„U člověka jsou zuby obdivuhodně konstruovány pro jejich obecnou funkci: 
Přední jsou ostré, aby mohly rozsekat jídlo na kousky, zadní jsou široké a plo-
ché, aby je mohly rozmělnit na kaši, zatímco mezi nimi a oddělujíce je jsou ře-
záky, které, zachovávajíce pravidlo, ţe prostřední se podílí na obou krajnostech, 
sdílí vlastnosti zubů z obou stran, jsouce široké v jedné části, ale ostré v druhé. 
Podobné rozdíly v tvaru jsou přítomny u zubů dalších zvířat, s výjimkou těch, je-
jichţ zuby jsou do jednoho ostré. U člověka nicméně počet a vlastnosti i těch os-
trých zubů byly uzpůsobeny převáţně potřebou řeči, neboť přední lidské zuby 
přispívají mnohým způsobem k utváření hlásek.“12 
 
Anatomický popis zubů, jejich růstu, funkce, nemocí i způsobů jejich léčby lze nalézt v řa-
dě historických děl, z nichţ velký vliv měla např. sbírka cca sedmdesáti prací, známá pod 
názvem Corpus Hippocraticum13 (asi 5 př.n.l.). Tímto tématem se zabýval také Galén z Per-
gamonu, později v 16. století podal podrobný popis Vesalius a první známou knihu o zubech 
Libellus de Dentibus v r. 1563 napsal Bartolomeo Eustachi. Mikroskopické studie zubních 
tkání prováděli na konci 17. století Marcello Malphighi a Anthony van Leeuwenhoek. Na 
počátku moderní dentální anatomie pak stála kniha Johna Huntera The Natural History of the 
Human Teeth, která byla poprvé publikována v r. 1771 [8]. 
Vrátíme-li se od anatomie zpátky k biomechanice, nelze opomenout G. A. Borelliho, jehoţ 
dílo se dotklo také ţvýkacího aparátu a jeho částí. Ve svém stěţejním díle, které vyšlo po-
smrtně ve dvou částech14 (1680-1681) a které bylo dedikováno švédské královně Kristýně, 
věnuje lidské dolní čelisti a ţvýkacím svalům čtyři pojednání:  
 
„(...viz obr. 2.1), podle kterého odpor váhy R, zavěšené na nejzadnějších stolič-
kách, se rovná takřka 200 librám a působí na současně pracující spánkové a 
ţvýkací svaly a je zjevné, ţe rozměr ţvýkacího svalu je větší neţ rozměr spánko-
vého svalu a tento je naopak paprskovitější neţ první, po započtení odchylek 
můţeme vyvodit, ţe polovina odporu R působí na svaly ţvýkací a polovina na 
                                                 
12 Viz [1] III. kniha, část I. (z angl. překladu Williama Ogle přeloţil autor)  
13 Odtud pochází také slavná Hippokratova přísaha 





Obr. 1: Ţvýkací aparát 
dle Borelliho (1680) 
spánkové. Dále protoţe ţvýkací svaly jsou o něco víc paprskovité a sklon jejich 
vláken nepřekračuje 8°, absolutní síla ţvýkacího svalu při tomto pohybu je kvůli 
sklonu vláken přibliţně v takovém poměru, jako se má 100 k 99. U spánkových 
svalů se kromě sklonu týchţ vláken setkáme se sklonem tuhých šlach, jejichţ 
střední sklon nepřesahuje 25°. Z toho vyplývá, ţe absolutní síla spánkových sva-
lů při tomto pohybu je v takovém poměru, jako se má 100 k 90. Dohromady se-
čtená absolutní síla ţvýkacích a spánkových svalů je v takovém poměru, jako se 
má 200 k 189. Dále je třeba vzít do úvahy délku páky čelisti, která sahá od bodů 
A a a k bodům, kde se spojují svaly EB a Fd, při kolmosti vzdáleností aM a AM, 
a která se jeví jako 4/5 vzdálenosti aG, tj. k nejzadnějším stoličkám od středu 
čelisti, na kterých je zavěšena váha R. Proto se absolutní odpor spánkových a 
ţvýkacích svalů má tak, jako 100 k 75, tedy jako 4 ku 3. Protoţe však jsou zmí-
něné svaly připojené pevně na kost, jejich absolutní odpor by se měl zdvojnáso-
bit. Pokud se absolutní odpor rovná 3/4 a pokud bude hybná síla svalů 8 a váha 






Z uvedeného citátu jsou zřejmé dvě věci: Zaprvé jiţ v 
17. století se učenci analyticky zabývali problémy, kte-
ré mnohdy dodnes nedávají doktorandům spát – Veli-
kost svalového působení při ţvýkání je věc stále nejas-
ná a značně diskutabilní. Při vytváření výpočtových 
modelů ţvýkacího aparátu je právě toto jedním z 
nejméně propracovaných dílčích modelů. Za druhé je 
z úryvku zřejmý způsob myšlení a dedukce tehdejších 
učenců. Zkoumaná soustava je staticky neurčitá a dnes 
se pro její řešení prakticky neobejdeme bez odpovídají-
cích výpočetních prostředků, softwarů a experimentál-
ních metod. Tehdy nic takového pochopitelně nebylo16. 
Jedinou moţností, jak se vypořádat s objektivními pře-
káţkami a dosáhnout uspokojivého řešení, bylo vyvi-
nout značné intelektuální úsilí a na základě důkladného 
pozorování vytvořit model, který dává velmi zajímavý 
výsledek. Borelli pracuje s velikostí zatíţení 200lb, 
avšak v předcházejícím pojednání, které zde není citováno, mluví o rozmezí 160-300lb. Toto 
zatíţení, aplikované na zadní stoličky, je podle něj maximální zatíţení, které mohou lidské 
svaly snést. Pokud uváţíme, ţe uvedené zatíţení odpovídá cca 720-1350N, s přihlédnutím ke 
způsobu zatíţení (viz obr. 2.1) zjišťujeme, ţe levý a pravý molár jsou zatíţeny shodně silou 
cca 360-675N. Toto je hodnota, která se uvádí i dnes!17 Borelli vypočítává, ţe výsledná síla 
ve svalech je cca 2,67x větší, neţ je zatíţení zubu. Toto je také poměrně zajímavý výsledek, 
který není daleko od dnes uváděných hodnot.18 
Z historie zpět do současnosti. Existuje celá řada onemocnění částí ţvýkacího aparátu (zu-
bů, dásní, kloubů atd.), na které lze v dnešní době aplikovat různé typy zákroků – od rutinních 
                                                 
15 Za překlad z latinského originálu děkuji Bc. Evě Steinové 
16 Nejmodernějším výpočetním prostředkem byl zřejmě počítací stroj Pascaline, který jako osmnáctiletý sestrojil 
v r. 1641 Blaise Pascal, ale i ten slouţil pouze jako aritmetická pomůcka. 
17 Eckermann uvádí pro zuby molárové oblasti max. snesitelnou sílu do 800N, Tylman pro druhý a třetí molár 
365-440N, další autoři uvádějí hodnoty v rozmezí 400-900N. Více viz kapitola 5.6. 
18 Při zatíţení druhého moláru se dnes tento podíl uvádí cca 1,7 [29] 
Obr. 2.1: Ţvýkací aparát 
dle Borelliho (1680) 
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stomatologických (odstranění zubního kazu), aţ po velmi náročné, které se provádějí zřídka a 
jen v nevyhnutelných případech, kdy všechny ostatní konzervativní metody selhaly (aplikace 
umělého temporomandibulárního kloubu). Ve všech případech by po zákroku měly zůstat 
zachovány biomechanické poměry, tzn. dentální implantáty, fixátory či umělý kloub, jeţ jsou 
při příslušném zákroku do těla pacienta zaváděny, by se měly chovat tak, aby okolní tkáň ne-
byla přetěţována, nedocházelo tak k neţádoucím stavům (nekrotizaci) a následně k jejich se-
lhání. Toto souvisí s návrhem tvaru a materiálů těchto technických prvků, ale také s operační 
strategií a pooperační rehabilitací. Nutnost spolupráce lékařů a techniků je zřejmá.  
V následující části je podán přehled nejčastějších onemocnění a zdravotních problémů, kte-
ré se týkají ţvýkacího aparátu. Vedle příčin a důsledků zmiňovaných onemocnění je podán 
také stručný nástin19 jejich léčby a také moţností, jakými lze v těchto případech vyuţít metod 
biomechaniky, zejm. výpočtového modelování. 
 
1. Zubní kaz 
 
Zubní kaz (lat. caries dentis) je nejčastějším onemocněním, 
které člověka postihuje. Zvláště v dnešní době20, která je charak-
teristická konzumním způsobem ţivota, stále narůstá počet zub-
ních kazů, přičemţ ţeny jsou postiţeny 1,5-2,2x častěji neţ muţi 
a dle statistik vzniká nejvíce kazů mezi 6.-9., 14.-.20. a 40.-50. 
rokem věku [194].  
Příčin vzniku zubního kazu je několik, přičemţ dodnes uzná-
vaná chemicko-bakteriální teorie Willoghby D. Millera říká, ţe 
zubní kaz začíná poškozením skloviny v důsledku jejího odváp-
nění kyselinami. V  plaku, který se usazuje na povrchu zubů, sídlí 
mikroorganismy, z nichţ pro vznik kazu představují největší nebezpečí lektobacily, zejm. 
Streptococcus Mutans. Tyto bakterie přeměňují cukry na organické kyseliny, které narušují 
sklovinu sníţením pH. Dalšími ovlivňujícími faktory jsou stavba a odolnost skloviny, druh 
stravy, postavení zubů, patogenní vývoj zubů, genetické faktory, čas atd. Zubní kaz vzniká na 
povrchu skloviny a zpočátku vypadá jako bílá skvrna, která časem hnědne. Tato skvrna se 
postupně mění v trhlinu, která postupuje do dentinu, v němţ se kaz šíří mnohem rychleji neţ 
ve sklovině. Nejčastěji vzniká v rýhách, jamkách, u krčků a tam, kde se jednotlivé zuby dotý-
kají. Výsledkem je zvýšená reakce na termické a chemické podněty a ostrá bolest při skusu.  
Zubnímu kazu je velmi obtíţné se vyhnout a v našem století je zdravý chrup uţ vlastně 
vzácností. Nutná je prevence, tzn. plnohodnotná výţiva, zvyšování odolnosti skloviny proti 
účinkům kyselin, pravidelné a správné čištění zubů a pravidelná odborná péče. Pokud jiţ 
k vzniku zubního kazu došlo, je třeba přikročit k odbornému ošetření. Dokud je kaz v raném 
stádiu bílé křídové skvrny, lze jej lokálním pouţitím fluoridů remineralizovat a tak ho odstra-
nit. V případě, ţe uţ je kaz v pokročilejším stádiu, tzn. kdy se povrchová vrstva skloviny jiţ 
prolomila a vznikla trhlina, musí být přikročeno k odstranění (odvrtání) postiţené části zubu a 
ta musí být nahrazena vhodným výplňovým materiálem. Mezi v současnosti nejpouţívanější 
výplně (plomby) patří amalgámové21, skloinomerní22 a fotokompozitní (bílé). Liší se svými 
mechanickými i chemickými vlastnostmi a také svým vzhledem – Amalgámové jsou sice ne-
                                                 
19 Jde pouze o velmi stručný přehled, který rozhodně není vyčerpávající – má za cíl pouze poukázat na nejrozší-
řenější problémy ţvýkacího aparátu a moţnosti jejich řešení, příp. modelování v biomechanice. 
20 Ačkoli zubní kaz je starší neţ lidstvo samo (postihoval uţ dinosaury), do 13. století našeho letopočtu byl vzác-
ností a do 17. století se jeho frekvence zvýšila jen nepatrně. Jeho nárůst v posledních 300 letech a zejm. v sou-
časnosti lze přičíst změně stravovacích návyků. 
21 Jsou to nejstarší pouţívané výplně, které byly poprvé pouţity jiţ v r. 1826 ve Francii 
22 Slouţí zejm. pro vyhotovení výplní dětského chrupu a u hlubokých kazů 
Obr. 2.2: Zubní kaz [180] 
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příliš vhodné stříbrné barvy, avšak mají výborné mechanické vlastnosti (často je však disku-
tována jejich škodlivost pro lidský organismus, protoţe jde o slitinu nebezpečné rtuti s dalšími 
kovy – např. stříbrem, zlatem, zinkem nebo sodíkem). Vedle toho fotokompozitní plomby 
jsou téměř nerozeznatelné od zubu a pouţívají se proto zejména ve viditelných úsecích chrupu 
(nevýhodou je však horší mechanická odolnost a náročnost na vyhotovení). 
Z pozice biomechaniky lze přispět k léčbě zubního kazu analýzami výplňových materiálů. 
Lze provádět zkoušky mechanických vlastností těchto materiálů, nebo vytvářet výpočtové 
modely sanovaných zubů s kavitami různých tříd, odlišných tvarů a velikostí, reprezentujících 
léčený zubní kaz v různém stádiu (viz obr. 2.3). 
 
 
Obr. 2.3: Ukázka výsledků průběhů hlavních napětí u zubu (molár) a amalgámové výplně [213] 
            
2. Další onemocnění zubů 
 
Vedle zubního kazu existuje řada jiných onemocnění zubů, mezi něţ patří absces, citlivost 
zubů, různé vývojové poruchy, těţké prořezávání nebo bolest trojklanného nervu.  
Absces je ohraničené loţisko, které je vyplněné hnisem vytvořeným v důsledku bakteriální 
infekce. Obvykle vzniká pronikáním bakterií přes demineralizovanou nebo prasklou sklovinu 
(příp. neléčený zubní kaz) a postupuje dále k dřeni. Absces vyvolává zvýšenou citlivost zubů, 
nepříjemnou ostrou bolest a můţe vést k nekróze sliznice. Léčí se vypuštěním hnisu drény 
[176]. 
Rozšířeným problémem je citlivost zubů, která se projevuje bodavou bolestí při kontaktu 
zubu s ledovými nápoji, sladkostmi, ovocem apod. Rozlišuje se citlivost zuboviny, která 
vzniká při nevhodném čištění zubů, při opotřebování či jakémkoli ustoupení dásně (např. u 
parodontózy), a citlivost dřeně, která vzniká jako reakce na nervové a krevní zásobení (příči-
nou můţe být kazivost zubu, infekce, nedávná výplň, nebo nadměrný tlak) [178]. 
Vývojové poruchy se většinou léčí na specializovaných pracovištích, a to korunkami, chi-
rurgickým zákrokem, příp. ortodontickou léčbou. V případě obtíţného prořezávání třetích 
molárů (zubů moudrosti) se často přikročí k jejich odstranění. Bolest trojklanného nervu, čas-
to zaměňovaná za bolest zubů, se léčí medikamentózně, někdy chirurgicky (avšak s nejistým 
výsledkem). 
Moţnosti biomechaniky a výpočtového modelování jsou v těchto případech omezené nebo 








3. Onemocnění dásní 
 
 Zánět dásní (gingitivida) je vedle zubního kazu jedním z nejčastějších onemocnění. Vzniká 
v důsledku chemického nebo mechanického podráţdění a zejm. působením bakterií zubního 
plaku, který se hromadí na zubním krčku a narušuje přilehlé tkáně toxickými látkami, jeţ jsou 
v něm obsaţeny. Toto má za následek zrudnutí, zvýšení citlivosti a následně krvácení dásní 
v okolí jednoho, ale i více zubů. Pokud působení zubního plaku není odstraněno, zánět způso-
buje větší prostupnost dásní a časem můţe přerůst v parodontitidu. Zánět lze úspěšně vyléčit, 
jelikoţ nezasahuje závěsný aparát zubu [195]. 
Parodontitida je rozšířené onemocnění, které postihuje závěs-
ný aparát zubu a v konečné fázi hrozí ztráta zubu a v případě 
těhotných ţen také 7x větší riziko potratu či porodu dítěte s níz-
kou porodní hmotností a zvyšuje zdravotní rizika u lidí 
s onemocněním srdce, plic nebo cukrovkou [186]. Parodontitida 
vzniká ze zánětů dásní, kdy se v pokročilejším stádiu vytvářejí 
parodontální choboty, které pozvolna ničí zubní lůţko. Dochází 
pak ke krvácení dásní, zápachu, viklání zubů a nakonec k jejich 
ztrátě, která se musí řešit zubními náhradami. Léčba spočívá 
v zastavení destrukce závěsného aparátu odstraňováním plaku, 
odstraněním parodontálních chobotů, zlepšením zubní hygieny 
atd.  
Přímo na léčbě se biomechanika podílet nemůţe, avšak můţe 
poskytnout informace o mechanických vlastnostech závěsného 
aparátu, dokáţe popsat z mechanického hlediska interakci zubu 
s kostěným lůţkem. Lze experimentálně zjišťovat mechanické 
vlastnosti periodontia (obr. 2.4), provádět výpočtová modelová-
ní paradontu apod. Tato oblast poskytuje celou řadu problémů, 
které dosud nejsou vyřešeny. 
 
4. Ztráta zubu 
 
Ke ztrátě zubů můţe dojít z různých příčin (v důsledku kazu, zánětů dásní, úrazem, indivi-
duálními predispozicemi apod.). Zejména pokud se jedná o ztrátu předních zubů, můţe to mít 
na pacienta nepříznivý psychický dopad a v kaţdém případě jde o zhoršení kvality ţivota. 
Ztrátu zubu lze v současnosti kompenzovat různými způsoby – buď vytvořením můstku na 
vlastních zubech, které slouţí jako pilíře (coţ má ale za následek obroušení zdravých soused-
ních zubů), náhradou snímací protézou anebo aplikací zubního implantátu.  
Právě dentální implantáty získávají v posledních letech stále více na významu a dentální 
implantologie patří mezi medicínské obory, které mají před sebou velkou budoucnost. Od 
šedesátých let minulého století, kdy Per-Invar Brånemark a Leonard I. Linkow udali svými 
implantáty směr moderní dentální implantologii, rozvinul se tento obor do značné šíře a dnes 
umoţňuje velmi efektivní řešení řady stomatologických problémů: Obnovením funkce ţvýka-
cího aparátu počínaje a estetickým vylepšením vzhledu konče. V roce 2003 existovalo více 
neţ 220 různých typů implantátů vyráběných okolo 80 výrobci [84]. Patří mezi ně nejčastěji 
(viz obr. 2.5) enoseální implantáty čepelkové, válcové, transmandibulární, transdentální nebo 
diskové, příp. suberiostální implantáty a další, které ale hrají spíše okrajovou roli.  
Obr. 2.4: Vzorek pro experi-
mentální určení mechanic-













Obr. 2.5: Příklady enoseálních implantátů. a) Brånemarkův šroubový implantát, b) Čepelkové implantáty Lin-
kowova typu, c) Diskové Ihdeho implantáty[22] 
 
Od začátku osmdesátých let, kdy převládly oseointegrované23 implantáty, uţ k ţádnému 
převratnému objevu v implantologii nedošlo a dnešním trendem je především důraz na nové 
materiály (nanostrukturní titan, beta-slitiny titanu apod.), vyuţití oseointegrace a prohlubová-
ní znalostí, které jiţ o interakci implantátu s ţivým organismem máme. Přestoţe úspěšnost 
dentálních implantátů se v současnosti pohybuje kolem 95% [109], [142], nelze jednotlivé 
faktory podílející se na úspěšné léčbě podceňovat a je třeba dále pracovat na zlepšování jejich 
vlastností.  
Účinným nástrojem ke zvyšování kvality a spolehlivosti implantátů různých typů je vý-
počtové modelování, které umoţňuje posuzovat deformačně napěťové stavy v implantátech 
z různých materiálů a při různých zatíţeních. Lze modelovat a následně analyzovat různé 
stupně oseointegrace, vyhodnocovat tvarové modifikace, navrhovat vylepšení apod. Tyto ana-
lýzy se jiţ dělají běţně a i na UMTMB byla obhájena řada diplomových prací, které se zabý-
valy problémy týkající se dentálních implantátů (viz obr. 2.6). V čem však dosud není zcela 
jasno, je reakce ţivých tkání na přítomnost alogenního tělesa. Je pochopitelné, ţe materiály, 
ze kterých jsou implantáty vyrobeny, musí být biokompatibilní, tj. nesmí dojít k jejich odmít-
nutí organismem, naopak by měl být podporován proces oseointegrace. Avšak chování okol-
ních tkání při různých způsobech zatěţování není ještě zcela objasněno. Z tohoto důvodu je 
ţádoucí provést deformačně napěťové analýzy těchto tkání v situacích, které jsou běţné 
v normálním ţivotě, kdy chrup není postiţen ţádnou významnou vadou a můţeme hovořit o 
fyziologickém stavu. Dá se předpokládat, ţe v případě zdravých zubů a normální funkce ţvý-
                                                 
23 Oseointegrací je označováno vhojení implantátu do kosti bez mezivrstvy měkké tkáně. Tento jev, na kterém 
jsou zaloţeny moderní dentální implantáty objevil náhodou v roce 1952 P.-I. Brånemark.  
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kacího aparátu se budou i tkáně, které tvoří alveolární kost a závěsný aparát zubu, chovat 
normálně, tzn. bez jakýchkoli známek nekrózy či jiných patologických jevů. Takových reakcí 
bychom pak měli docílit i po zavedení implantátu. Kost by neměla být přetěţována, aby tak 
nedocházelo k nekróze, příp. by se na základě těchto analýz mohl hledat jiný způsob náhrady 




a)     b)    c) 
 
Obr. 2.6: Ukázky rozloţení špiček ekvivalentního napětí HMH. a) Diskový implantát [205], b) Čepelkový im-
plantát [209], c) Šroubový implantát [202] 
 
 
5. Fraktura čelisti 
 
Zlomeniny dolní čelisti patří k nejčastějším zlomeninám obličejového skeletu. Nejčastější-
mi příčinami jsou kriminální úrazy (rvačky, napadení), dopravní nehody, pády apod., přičemţ 
dolní čelist je u izolovaných poranění postiţena oproti střední obličejové třetině častěji (v 
poměru 2:1). Dle počtu lomových linií lze zlomeniny dělit na jednoduché, dvojité, 
s vícečetnými lomy, tříštivé a ztrátové; pokud nedojde k úplnému přerušení kosti, hovoříme o 
infrakci. 
Léčba fraktury processu alveolaris24 se provádí manuální repozicí a fixací zubní dlahou, 
příp. pomocí mezičelistní fixace. U fraktury corpus mandibulae je nutná pevná mezičelistní 
fixace po dobu 4 týdnů, u dislokovaných a bezzubých čelistí chirurgická repozice a osteosyn-
téza pomocí minidlah. Podobně se přistupuje k léčbě zlomenin angulus mandibulae a proces-
sus articularis [188]. 
 




                                                 
24 Anatomická pojmenování a další méně známé pojmy budou vysvětleny v kapitole 5 a v příloze C. 
Obr. 2.7: Ukázka výsledků 
výpočtu čelisti s fixátorem 
[172] 
Obr. 2.8: Model rekonstrukce obličeje 
čelistní náhradou a detail náhrady[143] 
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Specifickým okruhem jsou rekonstrukce čelisti např. po rozsáhlých tříštivých zlomeninách 
nebo po nádorových onemocněních. V takových případech, kde se nahrazuje velká část obli-
čeje, je nutné pouţít speciální náhrady vyrobené na míru konkrétnímu pacientovi (obr. 2.8). 
Moţnosti vyuţití výpočtového modelování jsou zde velké. Na obr. 2.7 je např. ukázka z 
analýzy dolní čelisti po fraktuře v oblasti corpus mandibulae fixované dvěma fixátory. Takto 
je moţné vyhodnocovat fixátory různých typů, při frakturách v různých oblastech a při růz-
ných zatíţeních. Podobně lze provádět analýzy čelistních náhrad. Opět lze na základě mecha-
nických analýz navrhovat konstrukci fixátorů nebo náhrad, porovnávat pouţité materiály 
apod. Stejně jako v případě dentálních implantátů i zde by bylo vhodné znát chování čelisti ve 
fyziologickém stavu, abychom mohli porovnat chování čelisti zdravé a po operaci.  
 
6. Onemocnění temporomandibulárního kloubu 
 
Čelistní (temporomandibulární) kloub postihuje řada onemocnění, mezi něţ nejčastěji patří 
infekce, záněty, vrozené poruchy, nádory, různá traumatická poškození, okluzní a artikulační 
překáţky, skřípání zubů, osteoartróza, luxace a ankylóza (srůstání kostí). Většina problémů 
má příčinu v přetěţování, úrazech, anatomických faktorech, ortodontických poruchách nebo 
stresu. Léčba je moţná konzervativní cestou, ovšem v závaţnějších případech je nutné přikro-
čit k invazivnějším chirurgickým zákrokům, jejichţ nejzazší a poslední moţností je aplikace 




Obr. 2.9: Ukázky pouţití umělé náhrady temporomandibulárního kloubu [192], [81], [197] 
 
I zde existuje celá řada problémů pro biomechaniku a výpočtové modelování. Počínaje me-
chanickými zkouškami náhrad a testováním materiálů a konče deformačně napěťovými ana-
lýzami interakce ţivých tkání s kloubní protézou. Stejně jako v předcházejících případech i 
tady je ţádoucí důkladná znalost chování čelisti a kloubu ve fyziologickém stavu, např. kon-
taktních tlaků ve stykových plochách při normální funkčnosti zdravého ţvýkacího aparátu. 
 
Z uvedeného přehledu onemocnění je patrné, jaké moţnosti nabízí při jejich léčbě biome-
chanika. Často je nevyhnutelné aplikovat při léčbě různé druhy výplňového materiálu, protéz, 
implantátů, fixátorů či dokonce kloubní náhrady. Biomechanika můţe stomatologii, stomato-
logické chirurgii, dentální implantologii a ortodoncii významně napomoci při zlepšování 
vlastností těchto technických prvků, umí posoudit stabilitu implantátů v kosti, nebo porovná-
vat kvalitu výplní kavit po zubním kazu atd. Velmi efektivním nástrojem se z tohoto hlediska 
jeví výpočtové modelování, přičemţ modely z oblasti řešení problémů biomechaniky člověka 
lze rozdělit na dílčí modely geometrie, materiálu, vazeb a zatíţení.  
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V současné době jiţ není problém získat poměrně přesnou geometrii kosti dolní čelisti, zu-
bů, tvarově komplikovaných implantátů apod., a to ani v trojrozměrné podobě. Je moţné vyu-
ţít moţností počítačové tomografie, příp. trojrozměrného optického skenování a získaná data 
následně zpracovat v některém z běţně dostupných CAD softwarů. Naopak takřka neřešitelné 
je v souvislosti s modelem materiálu určení vstupních údajů. Zejména jde o problém mezních 
stavů ţivých tkání a s tím spojené určení hodnot materiálových charakteristik při jejich dosa-
ţení. Často se tento problém řeší srovnávací analýzou, jejíţ podstatou je srovnání řešeného 
případu s případy z klinické praxe (ať uţ s těmi, u nichţ došlo k selhání, či těmi, které se jeví 
jako bezproblémové), případně s fyziologickým stavem řešené soustavy. V případě dentální 
biomechaniky je tedy moţné provést analýzu srovnáním čelisti s aplikovaným implantátem a 
čelisti se zdravým zubem, tzn. fyziologický stav lze povaţovat za etalon a mechanická odezva 
u čelisti s aplikovaným implantátem by se měla odezvě tohoto etalonu blíţit. Materiálové 
vlastnosti tvrdých tkání lze pak modelovat na úrovni lineárního isotropního (příp. ortotropní-
ho) modelu – v závislosti na znalosti charakteristik, příp. jejich dostupnosti v literatuře. Pro-
blémem je však právě znalost chování ţvýkacího aparátu v referenčním fyziologickém stavu, 
který není v literatuře dosud podrobně zkoumán (často se provádí pouze analýzy technických 
prvků bez návaznosti na okolní tkáně, ve kterých jsou implantovány).  
Na základě předchozí analýzy lze tedy vymezit problémovou situaci, jíţ je absence kom-
plexní analýzy deformačně napěťových stavů ţvýkacího aparátu, která by mohla být vyuţita 
v další práci týkající se jiţ konkrétních technických prvků. Vzhledem k tomu, ţe na ÚMTMB 
se řeší také problematika související s dentálními implantáty, byla by tato analýza vítaným 
























3 FORMULACE PROBLÉMU A CÍLŮ ŘEŠENÍ 
 
Z předchozí analýzy je zřejmý okruh problémů, s jakými se v obličejové oblasti současná 
medicína potýká. Bylo také popsáno, jakým způsobem se na řešení těchto problémů můţe 
podílet biomechanika. Je nepochybné, ţe řešení těchto problémů patří mezi nejdůleţitější spo-
lečenské zájmy a implementace výsledků do praxe bude mít za následek zkvalitnění péče o 
pacienty a v neposlední řadě zlepšení kvality ţivota mnohých lidí.  
Bylo také zmíněno, ţe v současnosti se jiţ běţně řeší nejrůznější problémy týkající se např. 
dentálních implantátů a dalších technických prvků aplikovaných v stomatologii, implantolo-
gii, ortodoncii, stomatologické chirurgii a dalších lékařských oborech, jeţ se zabývají obli-
čejovou částí. Podobně však byly nastíněny také obtíţe, které souvisejí s vyhodnocováním 
mezních stavů ţivých tkání. Aby bylo moţné posoudit z mechanického hlediska vhodnost 
pouţití konkrétního typu implantátu, fixátoru či určité operační techniky, je nutné znát nejen 
biomechanické poměry v patologickém stavu a chování daného technického prvku, ale je také 
třeba vědět, jak tomu je u stavu fyziologického, tzn. u zdravé čelisti bez významného poško-
zení chrupu, bez onemocnění temporomandibulárního kloubu či ţvýkacích svalů apod. (tj. při 
normální funkci). Bohuţel v současnosti se velká část prací zaměřuje pouze na mechanickou 
analýzu implantátů a dalších technických prvků, ale chybí práce, která by analyzovala biome-
chanické poměry ţvýkacího aparátu (zejm. dolní čelisti) ve fyziologickém stavu25. Tyto práce 
jsou však ţádány lékaři, kteří na jejich základě mohou porovnat vhodnost pouţití konkrétních 
léčebných prostředků. Z toho vyplývá problematika, která je předmětem předkládané doktor-
ské práce. 
Na základě výše vymezené problémové situace a na základě poţadavků klinické praxe, re-
prezentované v našem případě poţadavky Stomatologické kliniky Fakultní nemocnice u sv. 








Základním cílem řešení takto formulovaného problému je rozšíření znalostí o mechanické 
odezvě tkání zdravé lidské dolní čelisti při normální funkci, kterých bude moţné vyuţít při 
srovnávacích analýzách např. s čelistí s aplikovaným dentálním implantátem. K vyřešení pro-
blému je třeba vytvoření výpočtového modelu dolní čelisti (resp. ţvýkacího aparátu, jehoţ je 
hlavní součástí), se kterým poté bude moţné pracovat v dalším výzkumu, např. při zvyšování 
úrovně modelu materiálu či modelu okrajových podmínek a zatíţení. Po příslušné úpravě mů-
ţe být tento model pouţit i pro modelování patologického stavu, stavu po aplikaci implantátu, 




                                                 
25 Znalost těchto biomechanických poměrů by rozšířila poznání o mechanických aspektech fyziologického stavu 
prvků kosterně-svalové soustavy lidského těla, jeţ se řeší na ÚMTMB. Na tomto ústavu byly řešeny obdobné 
problémy, týkající se fyziologického stavu kyčelního, kolenního i loketního kloubu a páteřního segmentu. 
Provedení deformačně-napěťové analýzy lidské dolní čelisti ve fyziologic-
kém stavu s důrazem na interakci zdravých zubů s kostní tkání čelisti a dále 




4 REŠERŠNÍ STUDIE 
 
Hodnocení mechanických vlastností a chování dentálních implantátů patří v současnosti 
mezi velmi aktuální témata. Svědčí o tom velké mnoţství vědeckých prací a literatury týkají-
cích se deformačně-napěťových analýz různých typů implantátů. Fyziologický stav tkání dol-
ní čelisti je popsán mnohem méně. V následujícím přehledu je uvedeno, na jaké úrovni je v 
současnosti stav poznání v oblasti mechanického chování ţvýkacího aparátu ve fyziologickém 
stavu. 
 
4.1 Práce zaměřené na deformačně napěťové analýzy dolní čelisti 
 
Jednou z prvních prací, která se zabývá napěťovými stavy v dolní čelisti, je práce Ralpha a 
Caputa z r. 1975 [135]. Z epoxidové pryskyřice vyrobili repliky dolních čelistí včetně zubů a 
s vyuţitím metod prostorové fotoelasticimetrie zjišťovali průběh napětí při simulovaném 
okluzním zatíţení. Fotoelasticimetrie se v této oblasti vyuţívá i v posledních letech. Např. v r. 
2005 Srinivasan a Padmanabhan v [146] experimentálně a s vyuţitím fotoelasticimetrie po-
rovnávali uloţení zdravého zubu s uloţením implantátu. Tato metoda můţe být v určitých 
případech přínosná, ale vzhledem k výpočtovému modelování nemá větší význam. 
Deformací lidské dolní čelisti při zavírání úst se zabývali Korioth a Hannam [105]. Vytvoři-
li trojrozměrný model čelisti, zahrnující působící svalové síly, temporomandibulární kloub i 
kompletní dentici včetně periodontia, a podrobili jej simulaci při různých zátěţných konfigu-
racích. Kortikální kost modelovali s vyuţitím lineárního ortotropního modelu materiálu. Pro 
ostatní tkáně, tj. spongiózu, sklovinu, zubovinu, periodontium a chrupavku, pouţili lineární 
isotropní model. Problém řešili metodou konečných prvků, nicméně celý model je z dnešního 
pohledu (práce je z r. 1994) diskretizován velmi hrubou sítí. Celkově je vytvořen z 6000 ele-
mentů, přičemţ zubní kořen je po své délce tvořen pouhými třemi elementy.  
Chování čelistních tkání a čelisti jako celku při vnějším zatíţení se zabýval van Eijden v 
[157]. V článku pojednává o mechanických vlastnostech a tuhosti soustavy, vyhodnocuje de-
formaci a napjatost v čelisti v okamţiku skusu. K řešení vyuţil metod prosté pruţnosti a tělo 
čelisti modeloval jako zakřivený prut. Autor došel k závěru, ţe k tomu, aby čelist mohla pře-
nášet příslušná zatíţení a odolávat kroutícím a ohybovým momentům, které v ní vznikají, je 
vedle materiálových vlastností velmi důleţitá především geometrie čelisti reprezentovaná 
mnoţinou kvadratických momentů průřezů corpus mandibulae. 
Vnitřní silové účinky v bezzubé dolní čelisti zkoumali Igić a kol. v [80]. Opět s vyuţitím 
metod prosté pruţnosti dokázali na prutovém modelu čelisti s parabolickým zakřivením, ţe 
rozloţení sil a momentů je na levé i pravé straně nerovnoměrné, přičemţ vyšší je na té straně, 
na které bylo aplikováno zatíţení. Vyhodnocovali průběh normálových a posouvajících sil i 
ohybových a krouticích momentů, přičemţ si všimli zejm. výrazné nesymetrie průběhu ohy-
bových momentů. Bohuţel se dále nezabývali výpočtem deformací a napětí.  
Chen a kol. vytvořili v [44] trojrozměrný model dolní čelisti, s jehoţ pomocí zkoumali vliv 
přítomnosti válcového implantátu na remodelaci kostní tkáně. Porovnávali hlavní a ekviva-
lentní napětí v případě čelisti bez implantátu s čelistí, v jejíţ molárové oblasti byl aplikován 
implantát. Model zahrnoval kortikální i spongiózní kost, působení ţvýkacích svalů a na kon-
dylech bylo zabráněno posuvům ve třech směrech. Zatíţení bylo aplikováno na premolárovou 
oblast a jeho velikost byla 100N. Zuby ani kloubní disk do modelu zahrnuty nebyly. Výpočet 
byl proveden metodou konečných prvků za pomoci softwaru Abaqus a prokázal zásadní změ-
nu napětí v bezprostředním okolí aplikovaného implantátu. Nedostatkem však je velmi hrubá 
síť a také diskutabilní způsob porovnání výsledků v kosti s implantátem a bez něj – ve fyzio-
logickém stavu modelovali pouze homogenní souvislou kost bez zubu. 
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Studii tvorby konečnoprvkové sítě dolní čelisti s ukázkou deformačně-napěťové analýzy 
podávají Kober a Muller-Hannemann v [95]. Ve své práci přinesli detailní popis tvorby mode-
lu geometrie s vyuţitím počítačové tomografie a způsob její diskretizace. Na takto vytvoře-
ném modelu poté provedli výpočet ekvivalentního napětí. Jde však pouze o analýzu kosti bez 
rozlišení kortikály a spongiózy a bez uvaţování její interakce se zuby. Podobně postupoval 
Stanciu v [147], avšak prezentovaný model je na poměrně nízké úrovni. 
Opět Kober a kol. se v [92], [93] a [94] zabývali výpočtovým modelováním dolní čelisti a 
vyhodnocováním hustoty kostní tkáně na základě její vizualizace. Dále vyhodnocovali napja-
tost v čelisti při okluzním zatíţení předních zubů, přičemţ největší namáhání zaregistrovali 
v oblasti incisura mandibulae, v zadní části ramus mandibulae, na linea obliqua a 
v alveolárním výběţku v okolí zatěţovaného zubu (levý špičák). Čelist je však částečně bez-
zubá (chybí moláry) a u zubů není analyzován vliv periodontálních tkání. 
Vliv postavení hlavy na páteř a kraniofaciální oblast při ţvýkání zkoumali Motoyoshi a kol. 
v [121]. Součástí jejich komplexního modelu je vedle páteře a lebky i dolní čelist, na níţ s 
vyuţitím metody konečných prvků vyhodnocovali ekvivalentní napětí. Model zahrnuje vel-
kou část lidského skeletu, proto se nevyhnuli tomu, ţe konečnoprvková síť je velmi hrubá. 
Výsledky tohoto modelu mají opět velmi omezené moţnosti pouţití např. pro dentální im-
plantologii, jelikoţ nebyly modelovány zuby, ani provedena komplexnější analýza deformač-
ně napěťových stavů. 
Experimentálním určením mechanických vlastností dolní čelisti a jejím výpočtovým mode-
lováním se zabývali de Santis a kol. v [49]. Ve výpočtovém softwaru Ansys 6.0 vytvořili 3D 
model kosti dolní čelisti (bez zubů), který následně mapovaně diskretizovali elementem 
s lineární bází. Kost modelovali na úrovni kortikální i spongiózní kosti, přičemţ kortikála 
byla modelována lineárním ortotropním modelem materiálu, spongióza lineárním isotropním 
modelem. Bylo simulováno zatíţení, jakému byla vystavena při jejich experimentu reálná 
čelist, tj. čelist byla vázána na laterální straně jednoho ramus mandibulae a zatěţována medi-
álně na druhém ramus mandibulae. Vyhodnocováno bylo přetvoření na linguální i labiální 
straně molárové, premolárové a řezákové oblasti.  
Autoři Inou, Koseki a Maki ve svých pracích [82], [106] prezentují napěťovou analýzu dol-
ní čelisti při různých zatěţovacích podmínkách. Na základě optimalizačních metod určili ve-
likost sil ve svalech při konkrétním okluzním zatíţení a tyto síly pak pouţili ve výpočtovém 
modelu. Vytvořili 3D model geometrie kosti (bez rozlišení kortikály a spongiózy), kterou 
vázali na kondylech zamezením posuvů ve všech směrech. Dále bylo na alveolárním výběţku 
zamezeno pohybu ve směru okluze a čelist byla zatěţována silově v úponových oblastech. Ve 
všech případech došlo k maximálnímu namáhání v insisura mandibulae, příp. na zadní straně 
ramus mandibulae. 
Deformaci a napětí v dolní čelisti vyhodnocovali také Suchánek s kol. v [37]. Zabývali se 
analýzou napjatosti v okolí pilířového zubu částečné snímatelné náhrady – nejde tedy vyloţe-
ně o fyziologický stav, nicméně model zahrnuje vedle kosti (opět bez rozlišení kortikály a 
spongiózy) také zub a periodontium. Model zubu je vytvořen ze základních geometrických 
objektů. Výsledkem jejich analýzy je zjištění, ţe k maximálním ekvivalentním napětím do-
chází v oblasti pilířového zubu na vnější (bukální) části čelisti, kde docházelo k resorpci kosti. 
Dále vyhodnocovali moţnosti sníţení napětí při pouţití různých kotevních prvků. 
Modelováním a deformačně napěťovou analýzou lidské dolní čelisti při skusu se zabývali 
také Choi a kol. V [46] předloţili podrobný postup při tvorbě výpočtového modelu zahrnují-
cího kost a symetrické svalové působení, avšak opět absentují zuby a periodontální struktury. 
Kortikála je modelována lineárním ortotropním modelem, spongióza lineárním isotropním. 
Výsledkem jejich analýzy je zjištění, ţe největší deformace v čelisti vznikají při ţvýká-
ní kolem kondylů a v oblasti třetích molárů. Podobně lokalizovány jsou téţ místa s maximál-
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ními tahovými napětími. Bohuţel přestoţe práce je z roku 2005, úroveň konečnoprvkové sítě 
je velmi nízká – celý model je diskretizován pouhými 258 elementy (1635 uzlů)! 
Deformačně-napěťovou analýzu dolní čelisti s plnou denticí za účelem vyhodnocení vlivu 
tvaru brady provedli Ichim a kol. v [79]. Pouţili geometrii čelisti získanou pomocí počítačové 
tomografie a vytvořili výpočtový model, u něhoţ analyzovali změny přetvoření dvou čelistí 
s odlišnými tvary mentum osseum při zatíţení v řezáku a moláru. Periodontium do modelu 
zahrnuto nebylo.  
 
4.2 Práce zaměřené na deformačně napěťové analýzy části čelisti a okolí zubů 
 
Analýzami rozloţení napětí v zubních a periodontálních tkáních při bukolinguálním zatíţení 
a při kroucení se zabývali Puente a kol. v [134]. Vytvořili 3D model řezáku (i s 0,2mm silnou 
vrstvou periodontia) a bezprostřední okolí kosti (válcový segment). Takto vytvořený model 
geometrie poté diskretizovali 396 isoparametrickými elementy a následně vyhodnocovali 
hlavní a ekvivalentní napětí v kořeni zubu, alveolární kosti i periodontiu. Konstatují, ţe v jed-
notlivých tkáních nevzniká stejné napětí, které je největší v alveolárním hřbetu na rozhraní 
zubu a kosti. Geometricky podobný model, avšak s  odlišenou kortikální a spongiózní částí 
kosti, vyuţili k analýze tuhosti náhradní korunky zubu (kompozitní a aluminové) a jejího vli-
vu na remodelaci kostní tkáně Aversa a kol. V případě dentinu a kortikální kosti pouţili v [36] 
lineární ortotropní model materiálu, model materiálu periodontia byl nelineární.  
Opět segment kosti, tentokrát se dvěma zuby (řezák a první premolár) a periodontiem, pou-
ţili ve své práci [43] Cattaneo a kol. Pro svůj výpočtový model pouţili lineární i nelineární 
modely materiálu periodontia a na základě těchto modelů pak určovali hlavní i ekvivalentní 
napětí v alveolární kosti (v oblasti pars alveolaris) při bukolinguálním zatíţení. 
V [160] zkoumali Vasconcellos a kol. vliv geometrie a materiálu kořenové nástavby na roz-
loţení napětí v řezáku horní čelisti. S pouţitím metody konečných prvků vytvořili výpočtové 
modely čtyř variant – zdravého zubu a tří sanovaných zubů s různými tvary kořenových ná-
staveb. Vyhodnocovali koncentrace napětí, které se dle jejich výsledků tvořily v horní části 
alveolárního hřebene (kde kořen zubu přechází v korunku) a na rozhraní nástavby a dentinu. 
Obdobný model jako v předchozím případě vytvořili Vandana a Kartik. V [159] diskutovali 
moţnosti pouţití metody konečných prvků v dentální biomechanice a své závěry demonstro-
vali na napjatostní analýze zubu uloţeného v segmentu horní čelisti. Vyhodocovali pouze 
napětí v dentinu.  
Deformačně napěťovou analýzu segmentu horní čelisti s jedním zubem (řezák) a periodon-
tiem provedl Rudolph a kol. V [138] se zabývali především porovnáním různých zátěţných 
situací (bukolinguální zatíţení, extruze, intruze, kroucení). Vyhodnocovali, jaká napětí tato 
zatíţení způsobují v alveolární kosti a v kterých místech vznikají koncentrace napětí. Veškeré 
materiály byly modelovány lineárním isotropním modelem, geometrie byla sloţena ze zá-
kladních geometrických tvarů. 
Pro kvalitativní vyhodnocení napětí v okolí zadních zubů (molárů a premolárů) vyuţili me-
tod fotoelasticimetrie Yamada a kol. [165].  Z pryskyřice byl vytvořen tvarově velmi jedno-
duchý model půlky čelisti (corpus mandibulae) v rozsahu od prvního premoláru po druhý mo-
lár. Zuby, které tvořily součást modelu, byly poté zatěţovány silami různých velikostí a smě-
rů.  
Odezvu horního řezáku a periodontia na linguálně orientovanou sílu o velikosti 1N vyhod-
nocovali s vyuţitím trojrozměrného konečnoprvkového modelu Tanne a kol. [153]. I za po-
moci experimentálních výsledků došli k závěru, ţe pohyblivost zubu je významně vyšší u dětí 





4.3 Práce zaměřené na deformačně napěťové analýzy čelistního kloubu 
 
Napěťovou analýzu temporomandibulárního kloubu provedli Fričová a kol. [59], [83]. Vy-
tvořili trojrozměrný model poloviny lebky a dolní čelisti (vyuţili geometrickou symetrii) a 
zjišťovali rozloţení napětí na spánkové kosti a kontaktní tlak na ploše čelistního kondylu. 
Všechny materiály vystupující ve výpočtovém modelu byly modelovány lineárním isotropním 
modelem. Čelist byla modelována bez zubů a periodontálních tkání (modelován byl pouze 
jeden zubní pahýl v oblasti špičáku), v molárové oblasti je čelist mírně sníţená.  
Deformačně napěťovou analýzu temporomandibulárního disku provedli Beek, Koolstra a 
kol. [38]. Vytvořili trojrozměrný výpočtový model disku a artikulačních ploch spánkové kosti 
a čelistního kondylu a zjišťovali rozloţení napětí a deformace disku při statickém zatěţování 
(zavřená ústa). Konstatovali, ţe maximální napětí a deformace jsou při daném zatíţení 
v intermediální oblasti disku, zejm. laterální části. Dále konstatovali, ţe i poměrně velká od-
chylka směru zatěţující síly v kloubu má malý vliv na rozloţení deformace v disku. Koolstra 
se čelistním kloubem zabýval téţ v [100], [101], [103] a [104]. 
Pro určení hlavních napětí na površích mandibulárních kondylů vyuţili trojrozměrného mo-
delu dolní čelisti téţ Tanaka a kol. [150]. Do svého modelu zahrnuli jak temporomandibulární 
kloub, tak i periodontální vlákna, která byla, stejně jako u všech uvaţovaných tkání vyjma 
kloubního disku, modelována lineárním isotropním modelem. Celá soustava byla zatíţena 
silami, působícími ve ţvýkacích svalech, jejichţ výslednice měla velikost 500N. Velikost 
hlavních napětí na povrchu kondylu byly v rozsahu -1,6 – 0,7 MPa v závislosti na poloze. 
Řešení bylo provedeno metodou konečných prvků s vyuţitím programu Ansys, nicméně mo-
del byl tvořen velmi hrubou sítí – cca 2000 elementů – coţ bylo dáno tehdejšími výpočetními 
moţnostmi (práce je z r. 1993). Obdobná práce, zaměřená na zjišťování vlivu změny okluz-
ních podmínek na rozloţení napětí v kondylech, je od autorů Zhanga a kol. [171]. 
Výpočtový model k analýze velikostí a směrů sil působících na stykové plochy čelistních 
kloubů při skusu vytvořili May a kol. [115]. Na základě experimentálních měření na EMG 
spočítali velikosti sil, které jsou vyvolány působením ţvýkacích svalů, a takto zjištěné síly 
byly pouţity v modelu zatíţení dolní čelisti. Autoři zjišťovali, jak velké zatíţení přenáší kloub 
u zdravého muţe, zdravé ţeny a u ţeny s onemocněním kloubu. 
 
4.4 Práce zaměřené na deformačně napěťové analýzy zubů a periodontia 
 
Jedním z prvních výpočtových modelů zubů je práce Faraha a Craiga z roku 1974 [56]. Za-
bývali se modelováním sanovaného prvního moláru a zjišťovali mj. napětí na rozhraní dentinu 
a zlaté korunky. Analýza byla provedena na základě výpočtů metodou konečných prvků, vy-
tvořili dvojrozměrný model a vyuţili osovou symetrii. Dvojrozměrný model druhého premo-
láru pouţili pro deformačně napěťovou srovnávací analýzu zubu se zdravou a aplikovanou 
zlatou korunkou také Yettram a kol. [167].  
Výpočtovým modelováním zdravého i sanovaného zubu s vyuţitím metody konečných prv-
ků se zabývali také Motta a kol. [82]. Na dvojrozměrném i trojrozměrném modelu zjišťovali 
rozloţení ekvivalentního napětí v dentinu a sklovině při normálním zatíţení a porovnávali 
výsledky pro zdravý zub a zub sanovaný (plomba, můstek).  
Pohyblivost horního řezáku zatíţeného normálními silami kolmými na osu zubu zkoumali 
výpočtovým modelováním Jones a kol. [85]. Na základě experimentálních dat vytvořili ko-
nečnoprvkový model zubu i s vrstvou periodontia a kromě pohyblivosti zubu zjišťovali ma-
ximální napětí v periodontiu, přičemţ konstatovali, ţe napětí v okolní kosti je přibliţně 35krát 
menší neţ v periodontiu.  
Hlavní napětí v periodontiu a vliv, který na něj má ubývání alveolární kosti, vyšetřoval Ge-
ramy [68]. Ve své práci porovnával napětí v oblasti krčku, v apikální a subapikální části při 
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bukálním a intruzivním zatíţení. Uvedl, ţe jestliţe dojde ke ztrátě kostní tkáně a zub je uloţen 
v lůţku pouze částí svého kořene, bude to mít za následek významný nárůst napětí 
v periodontiu. Podobný závěr je uveden i v [126], kde autoři uvádí, ţe kostní ztráta je příčinou 
poškození periodontálních tkání. V obou případech byly vytvořeny trojrozměrné modely, po-
čítající s lineárně-isotropním periodontiem. 
Chování periodontia s pouţitím nelineárního modelu materiálu a určování napětí v něm 
zkoumali Pietrzak a kol. [128]. Vytvořili konečnoprvkový model horního řezáku s vrstvou 
periodontia a obklopující alveolární kostí horní čelisti a s jeho pomocí určovali napětí v peri-
odontiu. Obdobnou práci viz v [54] a [66]. 
 
4.5 Zhodnocení rešeršní studie 
 
V předcházejících odstavcích bylo ukázáno, v jakém rozsahu se provádí výpočtové mode-
lování deformace a napjatosti částí nebo celku ţvýkacího aparátu a na jaké úrovni se vytvářejí 
příslušné modely. Je zřejmé, ţe ţvýkací aparát, jenţ je velmi komplikovanou soustavou, nabí-
zí celou řadu problémů k řešení – kaţdý prvek této soustavy můţe být zkoumán zvlášť, nebo 
v interakci s jiným, avšak stejně tak můţe být modelován ţvýkací aparát jako celek. V tomto 
duchu byla také členěna zde uvedená rešeršní studie. Z té vyplývá, ţe prací, které by se zabý-
valy deformačně napěťovou analýzou lidské dolní čelisti ve fyziologickém stavu, je poměrně 
málo. Autoři se ve velké míře zabývají buď problémy, které přímo nesouvisejí s určením de-
formace a napjatosti kostní tkáně čelisti ve fyziologickém stavu (např. zahrnují sanaci zubů, 
částečně atrofovanou kost, určují napětí v jiných prvcích soustavy apod.), nebo se zaměřují 
pouze na část soustavy (pouze malý úsek kosti se zubem, pouze temporomandibulární kloub 
apod.). V mnohých případech, ve kterých je prováděna deformačně napěťová analýza, je 
moţné pouţité modely povaţovat za zastaralé a z dnešního pohledu na velmi nízké úrovni – 
dvojrozměrná geometrie, velmi hrubá konečnoprvková síť, pouţití fotoelasticimetrie atd. 
V některých případech lze diskutovat také o úrovňové (ne)vyváţenosti prezentovaných mode-
lů – např. u modelů s nelineárními modely materiálu periodontia, které v kombinaci s niţší 
úrovní geometrie, okrajových podmínek, vazeb či modelů materiálů ostatních tkání nevytvá-
řejí zcela korektní výpočtový model daného problému.  
Na základě studia uvedených pramenů tedy lze vyslovit závěr, ţe stále existuje nedostatek 
poznatků o deformačním chování a napjatosti dolní čelisti ve fyziologickém stavu, a tedy 
úspěšné řešení problému formulovaného v této disertační práci, můţe být přínosem k poznání 
v dané oblasti. Přínosem to můţe být např. při vytváření a vyhodnocování výpočtových mo-
delů ţvýkacího aparátu s jedním nebo více dentálními implantáty, pro něţ etalon v podobě 













5 ANALÝZA PRVKŮ ŘEŠENÉ SOUSTAVY 
 
Ţvýkací aparát, jehoţ je dolní čelist podstatnou součástí, slouţí především k rozmělňování 
potravy. Dle [26] lze tento aparát rozdělit na základní anatomické útvary: a) hlavní, b) vedlej-
ší a c) pomocné (viz obr. 5.1). 
Hlavními anatomickými útvary ţvýkacího aparátu jsou zuby, čelistní kosti (mandibula, ma-
xila), ţvýkací svaly (m. temporalis, m. masseter, m. pterygoideus medialis, m. pterygoideus 
lateralis), horní svaly jazylky (m. digastricus, m. mylohyoideus, m. genihyoideus, m. palato-
glossus), příp. některé svaly ústní štěrbiny (m. orbicularis oris a buccinator). Bez těchto útva-
rů se nelze při ţvýkání obejít. 
Mezi vedlejší anatomické útvary patří parodont, temporomandibulární klouby, vazy a svaly 
infrahyoidní a šíjové. Bez těchto útvarů je proces ţvýkání moţný – viz např. dentální implan-
táty (nemají paradont), aplazie, stav po resekci hlavičky temporomandibulárního kloubu apod. 
Za pomocné anatomické útvary ţvýkacího aparátu pak lze povaţovat slinné ţlázy, slizniční a 
vazivovou výstelku ústní dutiny, pokrývku jazyka, cévy a nervy.  
Toto rozdělení je velmi hrubé a můţe být předmětem diskuze, avšak pro naše účely plně 
postačuje. Odhaluje totiţ v dostatečné míře všechny prvky soustavy, které se podílejí na ţvý-
kacím procesu a z různých hledisek více či méně ovlivňují vznik deformací a napjatosti v 






















Obr. 5.1: Prvky ţvýkacího aparátu a jejich základní rozdělení 
 
Kaţdý z uvedených prvků ţvýkacího aparátu je moţné dál dělit dle různých hledisek. Exis-
tují různé typy zubů, které se liší tvarem a funkcí, stejně tak existuje několik ţvýkacích svalů 
apod. Na kaţdý prvek také lze pohlíţet z hlediska jeho stavby – čelistní kosti jsou tvořeny 
kortikálou a spongiózou, zuby dentinem, sklovinou a dření (pulpou), jako samostatnou pod-
soustavu lze popisovat temporomandibulární kloub… Dokonce bychom mohli jít v dekompo-
zici ţvýkacího aparátu aţ na úroveň buněk, ovšem z hlediska řešeného problému by taková 






















Svaly ústní dutiny 
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Graber popsal v roce 1981 ţvýkací aparát podle kybernetických zásad jako pravidelný 
okruh, který samočinně zpracovává informace různého druhu tak, aby za všech okolností do-
sáhl určitého naprogramovaného cíle. Tzn. ţe organismus se snaţí dosáhnout toho, aby vyvi-
nul maximální výkon s minimální spotřebou energie a maximálním šetřením zúčastněných 
anatomických prvků. V případě ţvýkacího aparátu tedy jde o řízení a regulaci přijímání a 
rozmělňování potravy, aby se dala lépe polykat a zaţívat, nebo účast na tvorbě hlasu a mimi-
ky. Tyto procesy lze přiblíţit na schématu kybernetického modelu ţvýkacího aparátu, jak jej 





Obr. 5.2: Kybernetický model ţvýkacího aparátu dle Grabera (1981) 
 
 
Ve sliznici ústní dutiny, periodontiu a pulpě (Z), ve svalech (S) a v kloubech (K) jsou ner-
vové receptory, které neustále vysílají tok informací do centrální nervové soustavy (M). Tento 
proces je kontinuální mj. díky stále se opakujícím krátkým kontaktům zubů při polykání na-
prázdno či hromadění slin, coţ má za následek stálou pohotovost ţvýkacího aparátu, který je 
tímto trvale neuromuskulárně „přezkušován“. Před přijetím potravy se v ústní dutině začnou 
tvořit sliny, čímţ objem vysílaných informací narůstá o vizuální a olfaktorická data. Jakmile 
je potrava v ústech, vysílají receptory ze všech zainteresovaných částí soustavy informace o 
velikosti, stavu a poloze sousta a o poloze dolní čelisti. Tyto informace vypovídají o aktuál-
ním okamţitém stavu a ukládají se v mozku (M1), kde se současně porovnávají s „naprogra-
movanými“ hodnotami (M2). Pokud existují odchylky mezi tím, co v daném okamţiku „je“ a 
co „má být“, regulační jednotka zajistí jejich vyrovnání a zvolí vhodnou neuromuskulární 
reakci (M3) – tj. velikosti hybných sil ve svalech, jeţ jsou potřebné k prokousnutí sousta, ak-
tivaci příslušných svalů pro konkrétní pohyb dolní čelisti, regulaci tvorby slin, pohyb jazyka 
atd. Celý proces probíhá tak, aby nebyly přetěţovány svaly, zuby nebo klouby, příp. aby byla 




Z hlediska problému, jak je formulován v této disertační práci, není nutné zabývat se při ur-
čování poţadovaných mechanických veličin všemi prvky výše popsaného ţvýkacího aparátu. 
Činnost centrální nervové soustavy má řídící a kontrolní funkci, avšak při určování napjatosti 
si její existence nemusíme všímat. Totéţ platí pro cévní zásobení. Pokud se totiţ chceme za-
bývat mechanickým chováním soustavy, je třeba pohlíţet na všechny prvky z mechanického 
hlediska – a v případě nervů a cév, jeţ jsou měkkými tkáněmi (a jejich modul pruţnosti je 
tedy vůči kosti mnohem menší), je jejich vliv na mechanické chování dolní čelisti nepodstat-
ný. Podobně lze hovořit o povrchových vrstvách, sliznici, kůţi apod. 
Při zjišťování deformačně napěťových stavů v dolní čelisti je účelné zvolit vhodný okamţik 
a polohu, v níţ se čelist při procesu ţvýkání nachází. Je zřejmé, ţe k největšímu namáhání 
čelistní kosti dochází při skusu, tj. v okamţiku, kdy horní a dolní čelist jsou prostřednictvím 
zubu či více zubů (ať uţ se ţvýkaným objektem nebo bez něj) v přímém kontaktu. V takovém 
okamţiku však nepůsobí všechny skupiny svalů, jak jsou uvedeny na obr. 5.1. Dokonce v 
takovém okamţiku nepůsobí ani všechny ţvýkací svaly, ale pouze jejich část. Můţeme tedy 
říci, ţe vliv šíjových svalů, svalů jazylky atd. je na vznik deformace a napjatosti v dolní čelisti 




























Obr. 5.3: Podstatné prvky ţvýkacího aparátu z hlediska deformačně napěťové analýzy 
 
S uváţením funkce ţvýkacího aparátu a rolí, které jednotlivé prvky tohoto aparátu hrají, lze 
říct, ţe v okamţiku skusu má na deformaci a napjatost v různých částech dolní čelisti podstat-
ný vliv: dolní čelist, zuby, periodontium, čelistní kloub a ţvýkací svaly. Na obr. 5.3 je sche-
maticky znázorněn přehled těchto podstatných prvků, včetně dílčích částí těchto prvků. 
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 V souvislosti s podstatnými prvky ţvýkacího aparátu je třeba také vymezit veličiny, které 
významným způsobem ovlivňují výslednou deformaci a napjatost v čelisti. Mezi nezávislé 
veličiny, kterých je třeba si z uvedených důvodů všímat, patří: a) geometrie a rozmístění 
všech podstatných prvků ţvýkacího aparátu, b) materiálové charakteristiky těchto prvků, c) 
vazby mezi jednotlivými prvky a d) jejich aktivace (zatíţení)26. Zejména je nutné konkretizo-
vat vazby mezi jednotlivými prvky (viz obr. 5.4). Základním objektem našeho zájmu je dolní 
čelist, která je spojena prostřednictvím periodontia se zubem. V okamţiku skusu je čelist na-
máhána jednak zatíţením zubu, jednak působením ţvýkacích svalů, které byly aktivovány, 
aby mohlo ke skusu dojít. Svaly jsou ke kosti čelisti připojeny v úponových místech a váţou 
ji k lebce. Dolní čelist je dále vázána s částí spánkové kosti prostřednictvím čelistního kloubu 
(a čelistními vazy). Závislými veličinami, které tvoří jádro deformačně napěťové analýzy, 
jsou napětí a deformace kostní tkáně dolní čelisti (příp. periodontia a zubu), kontaktní tlaky ve 
stykových plochách čelistního kloubu (příp. deformace a napjatost čelistního disku) a vnitřní 





























Obr. 5.4: Podstatné veličiny z hlediska deformačně napěťové analýzy 
 
V bezprostředně následujícím textu bude podrobněji pojednáno o jednotlivých podstatných 
prvcích ţvýkacího aparátu se zřetelem na řešený problém.  
                                                 
26 Ţvýkací aparát je soustava staticky neurčitá a u takové soustavy by se mělo posuzovat i teplotní zatíţení a jeho 
vliv na výslednou deformaci a napjatost. Avšak rozdíly vnějších teplot okolí a vnitřní teploty těla jsou tak malé 
(stejně jako součinitelé délkové roztaţnosti tvrdých tkání), ţe lze říci, ţe vliv okolního prostředí a jeho teploty je 
také nepodstatný. 
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5.1 Dolní čelist 
 
5.1.1 Základní anatomie dolní čelisti 
 
Dolní čelist (lat. mandibula) je podstatnou částí řešené soustavy. Z makroskopického hle-
diska se skládá z parabolicky zahnutého těla (lat. corpus mandibulae) a dvou ramen (lat. ra-





















Obr. 5.5: Mandibula – frontální pohled 
 
Corpus mandibulae je nejmohutnější při svém dolním okraji, kde v místě brady vystupuje 
protuberantia mentale. Laterálně od něj se nachází otvor mandibulárního kanálu, tzv. foramen 
mentale, na kraniální části těla pak vystupuje processus alveolaris, který je podobně jako 
v protilehlé maxille funkčním prvkem z hlediska uloţení zubů. V tomto výběţku jsou alveoli 
dentales, tzn. zubní lůţka – otvory, v nichţ jsou vsazeny kořeny jednotlivých zubů. Lůţka 
jsou od sebe oddělena prostřednictvím septa interalveolaria, v případě vícekořenových zubů 
(molárů) pak prostřednictvím septa interradicularia. 
Rameno čelisti je oproti tělu útvar párový, který je mediolaterálně oploštělý a kraniálně se 
dělí do dvou processů – processu condylaris, jenţ je nosičem kloubní hlavice a tím součástí 
temporomandibulárního kloubu, a processu coronoideus, který slouţí jako úpon spánkového 
svalu. Hlavice mandibuly, jeţ je zakončením processu condylaris a s nímţ je spojena krčkem 
(collum mandibulae), má tvar elipsoidu, jehoţ dlouhá osa leţí horizontálně. Oba výběţky jsou 
odděleny oblým výřezem incisura mandibulae. 
V průběhu ţivota prochází dolní čelist změnami, které mohou být podstatné z hlediska bio-
mechanických poměrů. Čelist novorozence je nízká s širokým ţlábkem se základy mléčných 
zubů. S přibývajícím věkem se mění úhel mezi tělem a ramenem mandibuly, persistuje sym-
physis menti (široký vazivový šev oddělující v prenatálním stavu levou a pravou část čelisti), 
vyvíjí se protuberantia mentalis a s růstem zubů téţ processus alveolaris. Růst celé čelisti řídí 
sekundární chrupavka hlavice, díky níţ přirůstá zadní okraj ramus mandibulae a angulus 
mandibulae a současně dochází k resorpci ramena vpředu – tím se čelist prodluţuje do délky.  
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Při ztrátě zubů dochází k resorpci processu alveolaris a tělo čelisti se sniţuje. Mění se tím i 
úhel mezi tělem a rameny, který je ve vyšším věku značně tupý. V případě ztráty všech zubů a 
resorpci celého processu alveolaris dochází ke vzniku nízké senilní čelisti. 
Další změny dolní čelisti jsou individuální, týkají se zejména processu angularis, tj. výstup-
ku z angulus mandibulae, zdvojení foramen mentale nebo toru mandibularis, tj. nápadného 
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5.1.2 Kostní tkáň 
 
Kostní tkáň je druhem pojivové tkáně, která je obdobně jako např. vazivo či chrupavka tvo-
řena buňkami, vazivovými vlákny a mezibuněčnou hmotou. Z makroskopického hlediska lze 
kostní tkáň rozdělit na dva základní druhy – pevnou kompaktní kost (kortikálu) a houbovitou 
neboli trámčitou kost (spongiózu). Vnější povrch kosti kromě povrchu kloubních ploch kryje 
tenká vazivová membrána – periost – jeţ je ke kosti přichycena kolagenními (Sharpeyho) 
vlákny a jejíţ krevní cévy dodávají kosti ţiviny [10], [23]. 
Kortikála je vytvořena z osteonů (nebo téţ Haversových soustav), coţ jsou lamelární válco-
vité koncentrické útvary, jejímiţ středy (Haversovými kanálky) prochází krevní zásobení a 
nervy. Mezi jednotlivými lamelami jsou dutinky (lakuny), které obsahují kostní buňky – oste-
ocyty. Osteony jsou vţdy orientovány ve směru největšího tlakového zatíţení.  
Spongiozní kost má specifickou mříţkovitou stavbu. Je sloţena z trámečků, které jsou 
v souladu s Wolffovým zákonem uspořádány ve směrech největšího zatíţení, čímţ kost do-













   Obr. 5.8: Kortikála (100x zvětšeno) [23]                   Obr. 5.9: Spongióza (40x zvětšeno) [23] 
 
Nejvýraznější rozdíl mezi kostní tkání (ale i jinými ţivými tkáněmi) a technickými materiá-
ly je ve schopnosti remodelace. Na tomto procesu se podílejí aktivní buňky osteoblasty, oste-
oklasty a osteocyty, dále ţírné buňky, bílé krvinky a další fagocytující buňky. Základem jsou 
osteoblasty, které produkují základní hmotu (kolagen I. typu). Postupně se touto hmotou ob-
klopují, aţ dojde k jejich úplnému uzavření a přeměně osteoblastů v osteocyty – základní 
buňky kosti. V průběhu ţivota kost prochází neustálou přeměnou a obnovou, její architekto-
nika se přizpůsobuje procesu růstu, následkům poranění, nebo také ţivotnímu stylu – nepříz-
nivým důsledkem bývá osteopénie nebo osteoporóza.  
Na remodelaci se podílí řada mechanických a ne-mechanických faktorů. Těmi druhými jsou 
např. hormony, vitamíny, vápník, aminokyseliny, genetické dispozice, věk, pohlaví atd. [61]. 
Mechanické faktory jsou zřejmé – jde zejm. o způsob namáhání příslušných kostí, nebo nao-
pak nedostatek pohybu (viz např. rozdíly v kvalitě kosti femuru a radiu u vozíčkářů). Proces 
remodelace následkem působení mechanických i nemechanických faktorů je patrný z obr. 
5.10. Kost, která přenáší zatíţení, je začleněna do okruhu, jehoţ jádrem je zpětnovazební 
smyčka mezi predispozicemi kostní tkáně (mechanické zatíţení a nemechanické faktory) a 
následným procesem tvorby/remodelace kosti. Nervová soustava řídí svalové působení, tzn. 
pohyb skeletu, a jeho následkem je mechanické namáhání kostí27. V důsledku tohoto zatíţení 
a také účinkem nemechanických faktorů dochází v souladu s Wolffovým zákonem 
                                                 
27 Avšak zajímavá situace nastává např. u kosmonautů, kteří sice pohyb v kosmickém prostoru vykonávat mo-
hou, ale kvůli stavu beztíţe či niţší gravitaci jsou jejich kosti zatěţovány mnohem méně neţ na Zemi a jsou tak 
častěji vystaveni riziku osteopenie a osteoporózy.   
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k tvorbě/remodelaci kostní tkáně, přičemţ dle Frosta [62], [60] existují čtyři stádia, v nichţ se 


































Obr 5.10: Schéma procesu růstu kosti a její remodelace dle Frosta [61] 
 
 
První stádium (disuse state) představuje situaci, kdy kost je zatěţována velmi málo, či vů-
bec ne, a kdy tedy kostní tkáň postupně podléhá resorpci a mnoţství kostní hmoty a její husto-
ta se sniţuje. Kost atrofuje, protoţe tvorba nové kosti je zpomalována. To je projev osteope-
nie a osteoporózy a vyskytuje se v celé kosterní soustavě: Např. po tříměsíční imobilizaci do-
chází k cca 15% poklesu tloušťky kortikály a rozsáhlé ztráté spongiózní kosti28 [15].  
Druhé stádium (adapted state) je adaptovaný, zdravý stav, kdy kost prochází stabilní remo-
delací, hustota29 kosti neklesá, ani neroste, tzn., nastává rovnováha remodelace kosti a její 
nové tvorby. Kaţdý rok se takto vymění cca 18% veškeré spongiózy a 2-5% kortikály.  
Ve třetím stádiu (mild overload state) dochází k nepatrnému přetěţování kosti a k její nové 
tvorbě – hustota kosti se zvyšuje, kostní tkáň narůstá. Ovšem např. v případě přetěţovaných 
                                                 
28 Toto je případ, kdy dochází k situaci popsané v pozn. 27 
29 Klasifikace hustoty kosti např. viz Misch [15] 




























dentálních implantátů můţe v tomto stádiu docházet naopak ke sniţování pevnosti a hustoty 
kosti v důsledku remodelace spongiózy v bezprostředním okolí implantátu, kdy nová spongi-
óza je slabší.  
V čtvrtém stádiu (pathologic overload state), kdy přetěţování je uţ významně vyšší, dochá-
zí k patologickému stavu. Růst se zastaví a nastane nekrotický stav, nebo pokud je zatíţení uţ 
příliš velké, dojde k lomu. 
Frost ve své práci vymezuje tato čtyři stádia konkrétními hodnotami mechanického přetvo-
ření, udávanými v mikrostrainech (µε)30. První stádium ohraničuje hodnotami 0 – 50/100 µε, 
druhé stádium 50/100 – 1000/1500 µε, třetí stádium končí hodnotou 3000 µε a lom podle jeho 
závěrů nastává při přetvoření 25000 µε. Tyto hodnoty, označované v literatuře anglickým 
pojmem bone’s genetically determined thresholds, však nejsou v dostupných pramenech blíţe 
komentovány a vysvětleny. Uvádí se, ţe tyto hodnoty představují přirozenou mezní hodnotu 
kostní tkáně, při které dochází ke změně v procesu růstu a remodelace kosti. Není však objas-
něn původ těchto hodnot, tedy jakým způsobem byly naměřeny. Bez těchto znalostí nelze 
přistupovat k těmto hodnotám s představou, ţe jde o jakýsi „mezní stav kosti,“ jak se k nim 
někdy v literatuře přistupuje – např. viz [79]. V této disertační práci k nim bude přistupováno 




















Obr. 5.11: Průběh remodelace a tvorby kosti při různé velikosti zatíţení dle Frosta (bez měřítka) 
 
V případě dolní čelisti je podíl kortikální a spongiózní kosti velmi proměnlivý. Částečně je 
to způsobeno komplikovanějším tvarem neţ např. u dlouhých kostí. Tloušťka kortikály se 
v případě dolní čelisti můţe měnit v rozsahu 1,4 - 3,7 mm, přičemţ větší tloušťka je na corpus 
mandibulae. Z obr. 5.12 je zřejmé, ţe také mezi faciální a linguální stranou existují určité od-
chylky v tloušťce kortikály [140], [141]. 
Tloušťkou kortikály se zabývá řada prací, mj. téţ Fukasi, který uvádí průběh změny tloušť-
ky této tkáně po obvodu sagitálního řezu mandibuly. Měření provedl na vzorcích 32 muţ-
ských čelistí, jejichţ věk se pohyboval mezi 20 a 40 lety, přičemţ všechny čelisti obsahovaly 
plnou dentici a byly bez známek mechanického poškození či příznaků nemoci. Podobně jak 
bylo řečeno v předcházejícím odstavci i zde je patrný rozdíl tloušťky kortikály na linguální a 
faciální straně čelisti. [64] 
                                                 



































Obr. 5.12: Průměrná tloušťka kortikály lidské dolní čelisti (v mm) [140] 
 
Proměnlivostí tloušťky kortikály na angulus mandibulae u ţen starších 20 let se zabýval 
Ardakani a dospěl k závěru, ţe průměrná tloušťka v této části čelisti se pohybuje kolem 2,77 
 1,25 mm, přičemţ pozoroval statisticky významnou závislost mezi tlouštkou kortikály a 
věkem pacientky, dobou menopauzy či počtem dětí [33] 
 
 
Obr. 5.13: Průběh tloušťky kortikální kosti na sagitálním řezu mandibuly (v mm) [64] 
 
V případě spongiózní kosti má pro řešení deformačně napěťové analýzy dolní čelisti vý-
znam její hustota. Jelikoţ spongióza má charakter trámečkové struktury (viz obr. 5.9) a nejde 
tedy o souvislou homogenní oblast, mluví se o tzv. zdánlivé hustotě. Ta je v literatuře charak-
terizována veličinou bone volume fraction (BV/TV). Tato veličina udává podíl objemu, který 
zaujímají trámečky spongiózní kosti (bone volume – BV), k celkovému objemu vyplněného 
spongiózou (total volume – TV).  
V literatuře se lze setkat s řadou hodnot BV/TV. Guhl v [74] uvádí pro ţeny s normální 
kvalitou kosti hodnotu 0,585  0,82 a pro muţe 0,492  0,102. K odlišným hodnotám dospěl 
Moon a kol., kdyţ v [118] uvádí tři různé hodnoty pro tři oblasti dolní čelisti. Pro alveolární 
kost uvádí 0,437  0,160, pro bazální kost nad mandibulárním kanálem 0,204  0,065 a pro 























Midsagittal section Parasagittal section
MS 
   PS 
Faciální strana                                          Linguální strana 
 
1,4 – 1,86  
 
1,861 – 2,32 
 
2,321 – 2,78 
 
2,781 – 3,24 
 
3,24 – 3,7 
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5.1.3 Mechanické vlastnosti kostní tkáně mandibuly 
 
Kost, ostatně jako i jiné ţivé tkáně, je velmi specifickým materiálem, který se 
z mechanického hlediska chová nehomogenně, anisotropně a nelineárně viskózně; lze ji pova-
ţovat za kompozitní materiál, sloţený z tvrdé kortikální sloţky a spongiózy [12]. Získání cha-
rakteristik takového materiálu je obecně velmi problematické a závisí na celé řadě faktorů, 
které jsou dány fyziologickým stavem vzorku i podmínkami vlastního experimentu. Z fyzio-
logických faktorů jsou významné pohlaví a věk. Při experimentu záleţí zejm. na velikosti a 
stavu vzorku, jestli je tento čerstvý, balzamovaný, vysušený atd. [91]. Z pochopitelných dů-
vodů nelze provádět experimenty in vivo, přičemţ při zkouškách in vitro kostní tkáň rychle 
podléhá vlivům okolí. Je proto nutné uchovávat ji ve fyziologickém roztoku a pro delší dobu 
uloţení zmrazit. Způsob a doba konzervace však ovlivňuje výsledky těchto experimentů.  
Kortikální kost je tvořena z 1/3 objemu minerály, z 1/3 vodou a z 1/3 extracelulární ko-
lagenní matricí. Sloţení je závislé především na stáří, pohlaví a zda je kostní tkáň zdravá nebo 
nemocná – s tím je spojeno i mnoţství vody, které s přibývajícím věkem klesá. Na mechanic-
ké vlastnosti má vedle obsahu vody a minerálů vliv téţ hustota kostní tkáně. V případě korti-
kály jsou typické hodnoty v rozsahu (1,85 – 2).103 kg/m3 . U spongiózy je rozsah zdánlivé 




Obr. 5.14: Modul pruţnosti spongiózní kosti mandibuly v závislosti na zdánlivé hustotě kosti [70] 
 
Mechanické vlastnosti kostní tkáně lze modelovat s vyuţitím homogenního elasticky iso-
tropního modelu. K tomu postačují dvě nezávislé materiálové charakteristiky, které jsou stej-
né ve všech směrech daného materiálu: Modul pruţnosti E a Poissonovo číslo 𝜇. Při pouţití 
tohoto modelu se uvaţuje spongióza s chaotickým rozloţením trámečků a současně homo-















V literatuře se lze setkat s širokým intervalem hodnot tohoto modelu, přičemţ tyto hodnoty 
se liší u různých autorů zejména z důvodů odlišného provedení experimentu, z něhoţ byly 




E  μ E μ 
[MPa] [1] [MPa] [1] 
Apicella a kol.[32] 15 000 0,25 1 500 0,29 
Clason a kol. [47] 
5 467 * 0,25 * 646 * 0,25 * 
5 658 ** 0,27 ** 786 ** 0,27 ** 
Fütterling a kol. [65] 2000 - 14 700  0,3 100 - 500 0,3 
Gei a kol. [66] 13 700 0,3 1 370 0,3 
Jones a kol. [85] 13 800 0,26 345 0,31 
Kober a kol. [93] 13 300 0,224 1 330 0,224 
Lin a kol. [110] 14 800 0,3 690 - 9500 0,3 
Richter a kol. [] 20 000 0,2 200 0,3 
Tanaka a kol. [150] 13 700 0,3 7 930 0,3 
Tanne a kol. [153] 8000 0,3 137 0,3 
 
Tab. 1: Přehled hodnot elastického modulu pruţnosti a Poissonova čísla kortikály a spongiózy dolní čelisti; *) 
vysušená kost, **) nevysušená kost 
 
Vedle isotropního modelu je moţné kost dolní čelisti modelovat ortotropním modelem, kte-
rý je obecně popsán devíti materiálovými konstantami – 3 moduly pruţnosti v tahu (Ei), 3 
Poissonova čísla (𝜇ij) a 3 moduly pruţnosti ve smyku (Gij). V tomto případě jiţ nemá materiál 
ve všech směrech stejné vlastnosti a je nutné znát vedle konkrétních hodnot E, G a 𝜇 také tři 
navzájem kolmé materiálové směry (obr. 5.15). Pro tento model materiálu platí následující 







































































































V literatuře se lze setkat s řadou různých hodnot elastických konstant ortotropního modelu, 
avšak na rozdíl od isotropního modelu jde převáţně o hodnoty, které se vztahují pouze ke 
kortikální kosti. V tab. 2 a 3 je přehled všech elastických konstant ortotropního modelu, při-
čemţ první dva sloupce první tabulky udávají charakteristiky kortikály obecně pro ramena 
(ramus) nebo tělo (corpus) čelisti. V dalších třech sloupcích jsou hodnoty, které byly určová-
ny pro konkrétní anatomické strany těla čelisti, tj. inferiorní (spodní část), linguální (na vnitřní 
straně) a bukální (na vnější straně). Ve druhé tabulce jsou pak konstanty, které byly určovány 






Obecně Inferior Lingual Buccal 
E1 
[GPa] 
11,77 10,93 10,63 10,85 11,04 
E2 16,25 14,78 12,51 16,39 15,94 
E3 20,42 18,89 19,75 18,52 18,06 
G12 4,80 4,24 3,89 4,59 4,31 
G13 5,72 5,13 4,85 5,45 5,20 
G23 6,67 6,27 5,84 6,49 6,45 
μ 12 
[-] 
0,157 0,224 0,313 0,138 0,138 
μ 13 0,292 0,295 0,246 0,338 0,322 
μ 23 0,273 0,275 0,226 0.332 0,294 
μ 21 0,211 0,276 0,368 0,178 0,257 
μ 31 0,500 0,501 0,465 0,572 0,518 
μ 32 0,033 0,280 0,356 0,357 0,326 
 
Tab. 2: Průměrné hodnoty elastických konstant kortikály pro různé části dolní čelisti [183] 
 
  M3 M2 M1 P2 P1 I průměr 
E1 
[GPa] 
11,59 11,66 11,65 10,14 10,13 10,64 10,97 
E2 13,22 15,13 13,61 13,38 12,81 13,49 13,95 
E3 17,66 19,82 20,44 16,40 17,42 19,60 18,30 
G12 4,01 4,19 4,14 3,80 3,60 3,85 3,99 
G13 4,23 4,98 4,97 4,43 4,72 4,93 4,83 
G23 5,78 6,39 6,07 5,67 5,73 6,10 6,05 
μ 12 
[-] 
0,357 0,270 0,319 0,229 0,288 0,271 0,264 
μ 13 0,248 0,264 0,229 0,322 0,286 0,268 0,282 
μ 23 0,229 0,235 0,211 0,291 0,560 0,238 0,255 
μ 21 0,407 0,350 0,373 0,302 0,364 0,344 0,336 
μ 31 0,378 0,449 0,402 0,521 0,492 0,486 0,471 
μ 32 0,305 0,308 0,317 0,357 0,348 0,346 0,334 
 
Tab. 3: Průměrné hodnoty elastických konstant kortikály podle polohy jednotlivých zubů [183] 
                                                 
31 Označení jednotlivých zubů je vysvětleno v kap. 5.2.1. 
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Přestoţe k realizaci ortotropního modelu postačuje devět konstant, v tabulkách 2 a 3 je jich 
uvedeno dvanáct. Důvodem je zřejmě to, ţe autoři pravděpodobně naměřili Poissonova čísla 
𝜇ij a 𝜇ji zvlášť a dle vztahu (5), který udává závislost mezi těmito konstantami, porovnávali 





Jak jiţ bylo řečeno, ortotropní model se vedle mnoţství potřebných konstant vyznačuje téţ 
potřebou jasného stanovení materiálových směrů, ve kterých dané konstanty platí. Zde uve-
dené označení směrů 1, 2, 3 je objasněno na obr. 5.15 – tj. 1 = „radiální“ směr, 2 = „axiální“ 















Obr. 5.15: Hlavní materiálové směry dolní čelisti 
 
Určování mechanických vlastností spongiózní kosti je mnohem obtíţnější, neţ tomu bylo 
v případě kortikální kosti, kterou je obklopena. Spongióza je tvořena vysoce porózní trámeč-
kovou strukturou, jejíţ architektura závisí na poloze a způsobu namáhání dané kosti a u níţ je 
velmi důleţitá hustota – viz Wolffův zákon a Frostova hypotéza – tzn. hlavní materiálové 
směry této tkáně jsou diskutabilní. V případě corpus mandibulae je obtíţné jednoznačně určit 
tahové a tlakové linie trámečkové architektury (narozdíl např. u femuru). Obecně se však dá 
říci, ţe spongióza má nejvyšší hustotu v alveolární oblasti a v bezprostředním okolí zubu;  

















Ačkoli podle některých studií jsou mechanické vlastnosti spongiózy a kortikály na mikro-
skopické úrovni stejné [96], [137], [156] tzv. zdánlivý modul pruţnosti spongiózy je mnohem 
niţší. To je zřejmé jednak z charakteristik isotropního modelu v tab. 1, ale i z charakteristik 
ortotropního modelu, které jsou uvedeny v tabulce 4 a kde jsou srovnány s dalšími ortotrop-
ními charakteristikami kortikály, jejichţ hodnoty jsou cca o řád větší. Jelikoţ však přetrvávají 
problémy s experimentálním určením těchto hodnot, převaţuje při modelování spongiózy 
stále pouţití homogenního isotropního modelu materiálu.  
 
  
Arendt [157]  Dechow [157]  Ashman [46]  Turner [46] 
kortikála kortikála kortikála spongióza 
E1 
[GPa] 
6,90 11,30 10,80 0,32 
E2 8,20 13,80 13,30 0,39 
E3 17,30 19,40 19,40 0,96 
G12 - 4,50 3,80 - 
G13 - 5,20 4,12 - 
G23 - 6,20 4,63 - 
μ 12 
[-] 
0,270 0,274 0,309 0,300 
μ 13 0,125 0,237 0,249 0,300 
μ 23 0,150 0,317 0,224 0,300 
μ 21 0,325 0,273 0,381 - 
μ 31 0,310 0,405 0,445 - 
μ 32 0,315 0,370 0,328 - 
 
Tab. 4: Průměrné hodnoty elastických konstant kortikály a spongiózy ortotropního modelu 
 
Jiţ zmíněným důleţitým faktorem pro určování mechanických vlastností nejen kostí, ale 
všech ţivých tkání, je stáří člověka. Z několika studií vyplývá, ţe pevnost kortikální kosti je 
největší ve třetí dekádě lidského ţivota a po třicítce zvolna klesá [183], [29]. Tento pokles se 































Axiální směr Příčný směr 
Stř. hodn. Směr. odch Stř. hodn. Směr. odch 
Modul pružnosti 
[MPa] 
431 217 127 92 
Mez pevnosti v tahu 4,5 1,9 1,6 1 
Mezní deformace [%] 1,65 0,29 2,11 0,46 
Hustota tkáně 
[g/cm3] 
2,146 0,054 2,127 0,045 
Zdánlivá hustota 0,352 0,063 0,336 0,069 
 





5.2.1 Stavba zubu 
 
Zuby jsou tvrdé, porcelánově bílé aţ naţloutlé orgány, které sice připomínají kosti, vývojo-
vě jsou však specializovanými deriváty ústní sliznice [5], [193]. Jejich základní funkcí je 
rozmělňování potravy a účastní se také tvorby řeči, jelikoţ přispívají k artikulování některých 
hlásek. Např. řezáky napomáhají tvorbě interdentálních a dentálních hlásek (např „t“), alveo-
























Obr. 5.18: Stavba zubu a vyznačení anatomických směrů pouţívaných v této práci (vyznačen není směr mesio-
distální, který se vztahuje ke směru zubního oblouku od mesiálně umístěných řezáků k distálním stoličkám). Ob-
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Zuby jsou vsazeny v kostěném lůţku (alveolu) a jsou uspořádány do dvou zubních oblouků 
(lat. arcus dentales), přičemţ rozlišuje se mezi dočasnými (mléčnými) zuby, jichţ je 20, a 
zuby trvalými (stálými), kterých je 32. K výměně dochází mezi 6. a 12. rokem ţivota, kdy se 
kořeny mléčných zubů vstřebávají a zuby začínají vypadávat. Chrup člověka (dentice) je 
obecně heterodontní, tzn. mezi jednotlivými zuby jsou významné morfologické odchylky, 
především v utváření korunky a kořene. Obecně rozlišujeme čtyři typy zubů – řezáky (lat. 
dentes incisivi), špičáky (lat. dentes canini), třenové zuby (lat. dentes praemolares) a stoličky 
(lat. dentes molares) [5], přičemţ jejich počty a rozmístění jsou zřejmé ze zubního vzorce 





























Obr. 5.20:  Zubní vzorec mléčného chrupu 
 
 
Zuby dolní čelisti jsou zásobovány dolními alveolárními nervy, které se rozbíhají 
z mandibulární větve trojklaného nervu. Krevní zásobení je zajišťováno alveolárními tepnami, 
které jsou větvemi maxilární tepny. 
U kaţdého zubu lze zřetelně odlišit dvě základní části – zubní korunku (lat. corona dentis), 
která vyčnívá z dásně, a zubní kořen (lat. radix dentis), který je celý uloţen v alveolu. Tyto 
dvě části jsou odděleny krčkem (lat. collum dentis), na němţ je přiloţena dáseň. 
Korunka je pokryta 1,5 – 2,5 mm tlustou sklovinou (enamelem), jeţ je nejtvrdší tkání lid-
ského těla. Není zformována buňkami a neobsahuje cévy, ale je z 99% tvořena hydroxyapati-
tovými krystaly, které jsou uspořádány do prizmat vybíhajících kolmo na povrch zubu. 
 
 
I1  I2  C  P1  P2  M1  M2  M3 
M3  M2  M1  P2  P1  C  I2  I1 I1  I2  C  P1  P2  M1  M2  M3 
M3  M2  M1  P2  P1  C  I2  I1 
I1  I2  C  M1  M2  
M2  M1 C  I2  I1 I1  I2  C  M1  M2 
M2  M1 C  I2  I1 
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Hlavní stavební konstrukcí zubu je zubovina (dentin), coţ je kosti podobná tkáň obsahující 
minerály s kolagenovými součástmi. Je tvrdší neţ kost, ale podobně jako u skloviny zde chybí 
cévní zásobení. Zubovina je tvořena z kanálků (lat. tubuli dentinales), které jsou vyplněny 
cylindricky tvarovanými odontoblasty, vystupujícími z nitra dřeňové dutiny. Tato dutina je 
vyplněna růţovou řídkou rosolovitou dření (lat. pulpa dentis), v níţ jsou uloţeny nervy a cév-
ky zásobující zub.  
 Povrch kořene a krčku je pokryt cementem, zpravidla kryjícím i část skloviny. Skladbou i 
tvrdostí se podobá kostní tkáni, neobsahuje ovšem Haversovy kanálky. Cement tvoří pouze 
tenkou vrstvu, jeţ je nejsilnější na kořenu; na krčku jeho porušení bývá častým důvodem 
vzniku zubního kazu. 
 
 





Zub je uloţen v kostěném lůţku prostřednictvím periodontálních vazů (periodontia), jimţ 
bude podrobněji věnována jedna z následujících kapitol. 
 
5.2.2 Mechanické vlastnosti zubů 
 
Valenta a Konvičková ve své práci [29] uvádějí střední hodnotu dynamického modulu 
pruţnosti skloviny (67,8 ± 0,12) GPa, u dentinu modul pruţnosti 14 MPa, Poissonovo číslo 
0,15 a střední hodnotu dynamického modulu pruţnosti pak (33 ± 0,17) GPa. V literatuře lze 
najít řadu hodnot lineárního isotropního modelu skloviny a zuboviny: 
 
 
Obr. 5.21: Uspořádání hydroxya-
patitových krystalů enamelu [198] 
Obr. 5.22: Tubuli dentinales 
lidského dentinu [198] 
Obr. 5.23: Povrch zubního cemen-
tu [198] 
 
Obr 5.24: Povrch lidské alveolár-





E  μ E  μ 
[MPa] [1] [MPa] [1] 
Gei a kol. [66] 20 000 0,25 80 000 0,3 
Jones a kol. [85] 18 600 0,31 84 100 0,2 
Korioth  a kol. [105] 17 600 0,25 80 000 0,3 
Pietzrak a kol. [128] 15 000 0,31 80 000 0,3 
Rudolph a kol. [138] 18 300 0,3 84 100 0,33 
Vasconcells a kol. [160] 18 600 0,31 41 000 0,3 
 
Tab. 6: Mechanické vlastnosti zuboviny (dentinu) a skloviny (enamelu) 
 
Podobně jako u kostní tkáně má i u zubů významný vliv na mechanické vlastnosti hustota. 





 [29]. Zubní tkáně vykazují mj. i jisté piezoelektrické vlastnosti [112] 
Vliv druhu vzorku (zubu) a věku člověka je podstatný i v případě tvrdosti. Z následujícího 
grafu je patrné, ţe vzduchem vysušená sklovina je 4x tvrdší neţ dentin, jehoţ tvrdost se 
s přibývajícím věkem nijak výrazně nemění, zatímco u skloviny dosahuje maxima ve čtvrté 




Obr 5.25: Závislost průměrné Vickersovy tvrdosti na věku člověka. Sklovina 1 – sklovina lidských zubů od střed-
ního horního řezáku po třetí molár; Sklovina 2 – sklovina vysušená vzduchem; Dentin vysušený vzduchem 
 
Tvrdost skloviny se mění i v závislosti na poloze v zubním oblouku. Distálně orientované 
zuby jsou tvrdší neţ zuby orientované mesiálně, jak je patrné z následující tabulky: 
 
Zuby Řezáky Špičáky Premoláry Moláry 
HV [MPa] 121 123 129 134 
 
Tab. 7: Průměrná Vickersova tvrdost zubní skloviny různých lidských zubů [29] 
 
Při zpracovávání potravy jsou zuby stlačovány do lůţka, tj. významnými charakteristikami 

























Sklovina 1 Sklovina 2 Dentin
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Obr. 5.26: Maximální tlakové zatíţení kořenů lidských zubů (D – mandibula, H – maxila) [27] 
 
 
Obr. 5.27: Mez pevnosti v tlaku lidských zubů (D – mandibula, H – maxila) [27] 
 
Z uvedeného je zřejmé, ţe zuby jsou obecně nejpevnější v období 30. – 49. roku ţivota, při-
čemţ nejvyšších hodnot dosahují špičáky, které však s přibývajícím věkem podléhají razant-
nějšímu poklesu pevnosti neţ ostatní zuby. Totéţ platí i pro maximální tlakové zatíţení, které 
je vţdy vyšší u dentice horní čelisti. 
Výsledky experimentů ukazují, ţe elastický modul pruţnosti zubního cementu dosahuje 
hodnoty (3,4 ± 0,5) GPa [51]. Ho a kol. uvádějí hodnotu elastického modulu pruţnosti pro 
vysušený cement dokonce (18,67 ± 2,5) GPa. V případě nevysušeného cementu je to (6,85 ± 
1,91) GPa.  Tvrdost cementu je vyšší neţ samotných zubů a pohybuje se v případě vysušené-
ho vzorku kolem 0,6 GPa, u nevysušeného vzorku pak kolem 0,18 GPa [75]. 
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5.3.1 Stavba periodontia 
 
Veškeré vazivo mezi zubem a stěnou alveolární kosti včetně jeho periostu, cév, nervů a bu-
něk se nazývá periodontium. Je sloţeno zejména z kolagenních vláken, která jsou upnuta 
v kořenovém cementu a směřují k alveolární kosti (tzv. intraalveolární část), příp. dásni (tzv. 
supraalveolární část) [5], [24], [30]. V inntraalveolární části probíhají periodontální vazy 
v konkrétním směru, který se liší podle polohy úponu. Z tohoto hlediska lze vazy rozdělit na: 
 
a) Lig. dentale superius – spojující alveolus s krčkem zubu a vystupující paprsčitě 
k celému obvodu krčku. Tato část brání vystupování zubu z lůţka (v anglicky psané 
literatuře alveolar crest fibers). 
 
b) Fibrae alveodentales transversae – spojující alveolus s krčkem zubu a probíhající 
horizontálně (horizontal fibers). 
 
c) Lig. dentale inferius – tvořící většinu periodontia a spojující alveolus s kořenem 
zubu. V této části vystupují vlákna z lůţka pod uhlem 45° a směřují k zubu apikál-
ně. Tyto vazy zabraňují vtlačování zubu do lůţka během ţvýkání a přenášejí zatíţe-
ní na stěny alveolu (oblique fibers). 
 
d) Apikální vlákna – probíhající radiálně z vrcholu kořene zubu a zabraňující vystupo-


















Kromě uvedených vazů probíhá periodontální štěrbinou v různých směrech slabá interstici-
ální vlákna, dále cévy a nervy doplněné tekutinovou soustavou tlumící dynamické nárazy. 
V případě vícekořenových zubů lze ještě uvést mezikořenová periodontální vlákna, která do-
plňují funkci lig. dentale superius (viz obr. 5.28e – interradicular fibers). Tloušťka periodon-
tální štěrbiny se pohybuje v rozmezí 0,15 – 0,4 mm, v kořenovém hrotu se ještě rozšiřuje, 
čímţ dává vzniknout periapikálnímu prostoru [13]. 
Periodontium má několik funkcí. Kromě jiţ naznačené mechanické to jsou funkce senzoric-
ká, nutritivní a formativní [5], [187]. Periodontální vlákna jsou před zatíţením esovitě zvlněna 
a umoţňují při okluzi počáteční zvýšenou pohyblivost zubu, která se při jejich narovnání sníţí 




           e) 




      c) 
 
 
         d) 
Obr. 5.29: Rozhraní zub - periodontium – 
alveolární kost (transverzální řez) [187] 
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a zatíţení se začne přenášet přímo na alveolární kost. Smyslem těchto vláken je především 
tlumení statických a kvazistatických sil, které vznikají při okluzi. Vznikající dynamické účin-
ky jsou tlumeny díky hydrodynamickým vlastnostem kapalinné výplně. 
Senzorická funkce spočívá v citlivosti na tlak, pohyb a bolest, takţe dokáţe signalizovat pří-
tomnost i velmi malého cizího tělíska. Periodontium dále díky hustému cévnímu systému 
vyţivuje zub, přičemţ pulsace krve v těchto cévkách způsobuje nepatrné samovolné pohyby, 
které zub koná i při nezatíţeném stavu. Formativní funkce spočívá v utváření a regeneraci 
periodontálních tkání. 
 
5.3.2 Mechanické vlastnosti periodontia 
 
Jiţ od padesátých let minulého století, kdy se problémem zabýval Mühlemann a jiní autoři, 
je známo nelineární - viskoelastické chování periodontia, tzn. ţe mechanické chování je časo-
vě významně závislé. Z novějších prací lze uvést měření autorů Natali a kol. [123] nebo 
Sanctuary a kol. [139]. Relaxace napětí dosahuje při okluzi 68% počáteční hodnoty a při od-
lehčení zubu dochází k hysterezi, která je způsobena třením v rámci periodontálních vláken. 
Významným faktorem ovlivňujícím chování periodontia je téţ rychlost a historie zatěţování. 




Obr. 5.30: Hysterezní křivka periodontia pro různé rychlosti zatěţování [52] 
 
Závěsný aparát zubů vykazuje z mechanického 
hlediska mnohem niţší modul pruţnosti, neţ je 
tomu u okolních tkání, se kterými sousedí a na 
které je vázán, tzn. alveolární kost a zubní cement, 
příp. vlastní zubní tkáně. Díky této skutečnosti je 
zubu umoţněno při okluzi vykonávat významný 
pohyb, který je měřitelný a který lze povaţovat za 
důleţitou charakteristiku této tkáně.  
Pohyblivost zubu v zubním lůţku lze rozdělit do 
tří (podle některých autorů jako Mühlemann nebo 
Poppe [133] do dvou) fází, které se liší stavem 
periodontálních vláken a tedy chováním periodon-













 1. fáze  2. fáze 3. fáze  
Obr. 5.31: Fáze pohyblivosti zubu 
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umoţňují zubu při okluzi snadnější zasouvání do alveolární kosti. Tato fáze končí přibliţně 
při zatěţující síle 1N, kdy se vlákna napřímí a protoţe kolagenní vlákna nejsou příliš elastic-
ká, dochází k počáteční deformaci alveolární kosti, která však v této fázi není podstatná. Dru-
há fáze probíhá v rozmezí zatěţujících sil 1 – 5 N (u některých autorů aţ 15 N). Poté následu-
je konečná fáze, kdy se podstatně deformuje periodont i alveolární kost, výrazně se projevují 
jejich viskoelastické vlastnosti a deformuje se i značná část mandibuly.  
 
 




Obr. 5.33:  Závislost posuvu zubu v koronoapikálním směru na zatíţení [127] 
 
Měřením pohyblivosti zubu se v minulosti zabývala řada autorů, přičemţ většina z nich se 
zaměřila na posuv zubů při zatíţení v bukolinguálním směru, který dosahuje při srovnání s na 
něj kolmým koronoapikálním směrem vyšších hodnot. Tato měření byla prováděna pro velmi 
malé síly, tzn. závislost posuv-síla je dle těchto experimentů popsána v rámci výše uvedených 
prvních dvou fází.  
Jedním z prvních autorů, kteří se zabývali měřením pohyblivosti zubu v koronoapikálním 
směru, byl Parfitt. Jeho práce publikovaná v r. 1960 ukazuje jednak hysterezní charakter mě-
řené závislosti, jednak chování zubu při zatěţování ve velmi krátkých časových intervalech 2 
– 5 s. Zub se v tak krátkém čase nemůţe před aplikací dalšího zátěţného cyklu vrátit do své 
původní polohy a zasouvá se postupně více do lůţka [127]. Velikost posuvů zubů v koronoa-
pikálním směru v případě fyziologického stavu se uvádí také v [22] a [31]. Podle těchto zdro-
jů jsou tyto posuvy při koronoapikálním zatíţení o velikosti 200N v rozmezí 0,05 – 0,1 mm.  
Významnou materiálovou charakteristikou je mez pevnosti v tahu. I v praxi můţe být zub 







































které se při určité hodnotě napětí přetrhne, čímţ dojde k vytrhnutí zubu. V minulosti jiţ bylo 
provedeno několik experimentů. Např. v [139] je uvedena hodnota napětí při přetrhnutí perio-
dontálních vláken (při extrakci) 3,2 – 4,3 MPa (v závislosti na rychlosti zatěţování). V jiných 




Obr. 5.34: Křivka napětí-přetvoření lidského periodontia s patrným okamţikem přetrhnutí periodontálních 
vláken při extrakci zubu [16], [52] 
 
Jak uţ bylo zmíněno v předcházející kapitole, přítomnost cévek v periodontální štěrbině je 
příčinou existence pulsačního pohybu zubu i při nulovém okluzním zatíţení, přičemţ tento 
jev lze pozorovat v osovém (koronoapikálním) i na něm kolmém bukolinguálním směru. I 
v klidovém stavu se tedy zuby pohybují v rozmezí 0,4 – 0,9μm [24], [26], [76]. 
 









Řada autorů se pokoušela stanovit modul pruţnosti a Poissonovo číslo lineárně elastického 
modelu periodontia, ale jelikoţ jde o materiál s velmi specifickými vlastnostmi, je obtíţné 
dospět k jednoznačným a sjednocujícím číslům. Z tab. 8 lze vypozorovat značný rozptyl těch-
to hodnot. Jednotliví autoři se však ve svých pracích liší zejména druhem zubu, zda jde o mo-























Obr. 5.35:  Periodontální pulsace ve srovnání 
 s průběhem elektroencefalografu.  [76] 
 
Obr. 5.36: Periodontální pulsace podle Körbera, 
F  – začátek působení síly, F0 – konec působení 
síly, 1 – pulsace periodontia nezatíţeného zubu, 2 
– výchylka pulsační vlny po zatíţení zubu, 3 – 
návrat pulsační vlny po skončení zatíţení zubu, 4 












Andersen a kol. [87] 0,07 0,49 Dolní premolár 
Atkinson, Ralph [87] 3,8 - Dolní premolár 
Bartáková a kol. *37] 100 0,45 Dolní premolár 
Cobo a kol. [134] 0,68 0,49 - 
Craig, Farah [56] 3,45 0,45 - 
Farah a kol.  [87] 6,9 0,45 Dolní molár 
Jones a kol. [87], [85] 1; 50 0,45 Horní řezák 
Korioth a kol. [105] 0,32/0,27/0,25* 0,45 Dolní molár 
Mandel a kol. [87] 3 - Dolní premolár 
Middleton a kol. [87] 0,75-1,5 0,45 Špičák 
Motoyoshi a kol. [120] 0,75 0,45 - 
Pietrzak a kol. [128] 0,01-0,031 ** 0,45-0,495 ** Horní řezák 
Rees, Jacobsen [87] 50 0,49 Dolní premolár 
Rudolph a kol. [138] 0,69 0,45 Horní řezák 
Takahashi a kol. [87] 9,8 0,45 Dolní zuby 
Tanaka a kol. [150] 0,49 0,49 - 
Tanne a kol. [87] 0,69 0,49 Dolní premolár 
Tanne a kol. [153] 0,67 0,49 Horní řezák 
Thresher, Saito [87] 1379 0,45 Horní řezák 
Williams, Edmundson [87] 0,5-100 0-0,45 Jednokořenové 
Wright, Yettram [87] 0,08/0,12/0,16 *** 0,3 - 
Yamada [87] 1,4 - Všechny 
Yettram a kol. [87] 0,18 0,49 Horní řezák 
Yoshida a kol. [87] 0,25-0,96 0,45 Horní řezák 
 
Tab. 8:  Přehled hodnot elastických charakteristik  s uvedením typu zubu; *) 1. třetina/2. třetina/3. třetina výšky, 
**) počáteční fáze zatěţování nelineárního modelu,  ***) incisálně/šikmo/mesiálně 
 
Na vyšší úrovni lze periodontium modelovat bilineárním modelem, jehoţ charakteristiky 
jsou uvedeny v tab. 9. Tímto přístupem se zabývali především Dorow a Poppe. Tento model 
respektuje fázový charakter pohyblivosti zubů při malých zatěţujících silách a odstraňuje zá-
vaţný nedostatek výše uvedených lineárních modelů, které mají v kaţdém okamţiku zatěţo-
vání stejný modul pruţnosti a tedy při zatíţení normálními okluzními silami (desítky aţ stov-
ky Newtonů) by vykazovaly příliš velkou deformaci. 
 
  Periodont – bilineární model 
E1 E2 ε12 
[MPa] [MPa] [1] 
Vollmer a kol. [162] 0,05 0,22 0,075 
Poppe a kol. [133] 0,05 0,28 0,075 
Dorow a kol. [52] 0,15 5,24 0,062 
Dorow a kol. [53] 0,085 4,3 0,13 
Ziegler a kol. [173] *)  0,05 0,18 0,064 
 






5.4 Ţvýkací svaly 
 
5.4.1 Základní anatomie žvýkacích svalů 
 
Z hlediska svalového působení mají pro řešení našeho problému význam především ţvýkací 
svaly (lat. musculi masticatori). Do této skupiny patří musculus temporalis (spánkový sv.), 
musculus masseter (ţvýkací sv.), musculus pterygoideus medialis (vnitřní křídlový sv.) a 
musculus pterygoideus lateralis (zevní křídlový sv.). Všechny tyto svaly jsou párové a jsou 
inervovány z mandibulární části. Počátky a úpony těchto svalů včetně jejich funkce jsou uve-
deny v tab. 10 a na obr. 5.37. Směry svalů, vyjádřené směrovými kosiny, a jejich délky jsou 
uvedeny v tab. 11 a na obr. 5.38. Významným parametrem jsou téţ velikosti příčných průřezů 
ţvýkacích svalů, jeţ jsou uvedeny v tab. 12. 
 
Sval Počátek Úpon Funkce 
M. temporalis 
Os temporale (pod linea 
temporalis inferior) 
Processus coronoideus 
mandibulae (na mediální 
ploše a na hrotu) 
Zavírá ústa a zatahuje čelist 
dozadu (elevace a retrakce) 
M. masseter Arcus zygomaticus 
Angulus mandibulae, tube-
rositas masseterica 
Zavírá ústa (elevace) 
M. pterygoideus  
medialis 
Fossa pterygoidea, mediální 
povrch laterální ploténky 
křídlovitého výběžku 
Dolní okraj mandibuly, 





Velká křídla a laterální plo-
ténka křídlovitého výběžku 
klínové kosti 
Kloubní hrboly mandibuly a 
pouzdro temporomandibu-
lárního kloubu 
Táhne čelist dopředu (pro-
trakce) 
 



















Obr. 5.37: Ţvýkací svaly (dle [7]) 
 
Elevace mandibuly se přímo účastní všechny svaly kromě m. pterygoideus lateralis, který 
zahajuje depresi a elevace se účastní pouze nepřímo regulováním zpětného posunu hlavice a 
disku. Deprese mandibuly je obvykle umoţněna pouhou gravitací, nicméně v případě existen-
 
  M. masseter 
 
   M. pterygoideus medialis 
 
  M. temporalis 




ce překáţky pro depresi se působení účastní m. digastricus a m. mylohyoideus, které však 
nejsou předmětem našeho dalšího zájmu stejně jako m. buccinator, který se podílí na ţvýkání 
tím, ţe pomáhá udrţovat jídlo mezi povrchy zubů.  
 
  cos-x cos-y cos-z délka 
May [115] 
M. masseter 0,628 0,389 0,674 45,7 
M. pterygoideus med. 0,177 -0,178 0,968 58,4 
M. temporalis 0,138 -0,131 0,982 75,5 
Korioth [105] 
M. masseter * 0,419 0,207 0,884 45,7 
M. pterygoideus med. 0,373 -0,486 0,791 58,4 
M. temporalis -0,500 0,222 0,837 75,5 
Trainor [155] 
M. masseter * 0,350 0,220 0,910 44,0 
M. pterygoideus med. 0,290 -0,480 0,830 42,1 
M. temporalis -0,240 0,120 0,960 41,5 
Chen [44] 
M. masseter * 0,150 0,270 0,951 33,7 
M. pterygoideus med. 0,030 -0,322 0,946 28,6 
M. temporalis ** -0,761 0,100 0,641 18,4 
„Průměr“ 
M. masseter * 0,064 0,306 0,755 60,6 
M. pterygoideus med. 0,264 0,021 0,939 51,2 
M. temporalis *** 0,214 -0,306 0,906 58,8 
 
Tab. 11: Směrové kosiny ţvýkacích svalů, *) superficial masseter, **) anterior temporalis,  
***) posterior temporalis (přepočítáno k jednotnému souřadnému systému) 
 
  






May [115] *) 478/436 283/340 237/214 291/258 
Valenta [29] 
570 (povrchové 












Goto [72] **) 520/460 - 300/250 380/470 
Pruim [46] ***) 530 420 - 210 
Schumacher [46] 302 381 197 183 
Ben-Nissan [46] 300 380 200 180 
Simms [46] 577 346 750 213 
 
Tab. 12: Průměrná hodnota příčného průřezu ţvýkacích svalů, *) levá strana/pravá strana, **) zavře-
ná/otevřená čelist, ***) m.masseter včetně pteryg. medialis 
 
Ţvýkání je proces, kterým je přijímaná potrava nejprve rozdělena a poté rozdrcena, aby by-
lo snazší její následné polknutí. Ţvýkání je vykonáno svalovým působením, které je nevědo-
mě ovládáno mnoţstvím senzorů (viz např. obr. 5.2). I přes nevědomé procesy probíhající 
v rámci centrální nervové soustavy je moţné do jisté míry tento proces vědomě ovlivňovat, 
avšak účinnost nevědomé sloţky ovlivňování ţvýkání je nejlépe patrná z neočekávaných 
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podnětů – např. kdyţ se v měkkém jídle vyskytne tvrdý prvek [21]. Při řešení problému této 
disertace je nejdůleţitějším okamţikem procesu ţvýkání okluze, tj. okamţik, kdy zuby obou 
čelistí jsou k sobě přitlačeny. Svaly v takovém případě vyvíjejí aktivitu, která ovlivňuje veli-



















Obr. 5.38: Vyznačení směrů ţvýkacích svalů pomocí vektorů, umístění souřadného systému. Osa x je rovnoběţná 
se základovou rovinou čelisti 
 
5.4.2 Histologie svalové tkáně 
 
Svalová tkáň je trojího typu – kosterní, sr-
deční a hladká svalovina. Předmětem našeho 
zájmu je pouze prvně jmenovaný typ, jehoţ 
strukturu lze vidět na obr. 5.39. 
Kosterní nebo téţ příčně pruhovaná svalo-
vina je sloţena především ze svalových vlá-
ken, dále z pojivové tkáně, krevních cév a 
nervů. Svalová vlákna jsou uspořádána do 
fasciklů, přičemţ vlastní vlákno má průměr 
10 – 60 μm a jeho délka se pohybuje 
v rozmezí několika milimetrů aţ několik 
desítek centimetrů (u dlouhých svalů) [12]. 
Svalová vlákna se dále skládají z mnoha 
tenčích vláken – myofibril, jejichţ průměr je 
cca 1 μm. Tyto jsou dále tvořeny myofila-
menty (tenkými a tlustými), oddělenými po 
2,5 mm tzv. Z-pruhy. Takto rozdělené úseky 
se nazývají sarkomery. Jejich stimulací ner-
vovými impulsy dochází ke kontrakci a tím 
svalové činnosti.  
Kaţdá sarkomera obsahuje dva typy myo-
filamentů – aktin o průměru 5 nm a myosin 
o průměru 12 nm. Mechanismus svalové 










  Obr. 5.39: Struktura svalu 
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cích filament (Huxleyho teorie), podle které se myosinové hlavičky uchycují na tenká myofi-
lamenta a zatáhnou je směrem do středu sarkomery. Jednotlivá myofilamenta se nezkracují, 
pouze se po sobě posouvají, přičemţ zdrojem energie pro tuto činnost je adenosin trifosfát 




5.5 Temporomandibulární kloub 
 
5.5.1 Základní anatomie kloubu 
 
Čelistní kloub (lat. articulatio temporomandibularis) je kloubem sloţeným. Mezi kloubními 
plochami, které jsou tvořeny hlavicí mandibuly a částí spánkové kosti, je vloţen disk, který je 
sedlového tvaru a který je tvořen vazivovou chrupavkou. Kloubní hlavice má tvar horizontál-
ně postaveného elipsoidu, jehoţ transverzální rozměr se pohybuje kolem 2 cm.  
 
Obr. 5.40: Čelistní kloub v sagitálním řezu – a) ústa téměř zavřena, b) ústa otevřena 
 
Vzhledem ke struktuře a pohybovým schopnostem patří čelistní kloub mezi nejsloţitější 
klouby v těle. Umoţňuje depresi a elevaci mandibuly, protrakci a retrakci (tzn. předozadní 
posuny) a také kombinace těchto pohybů. Především při otevírání úst je významný posun dis-
ku a hlavice směrem dopředu aţ na přední hrbolek šupiny spánkové kosti. Při všech pohybech 
mandibuly jsou současně v akci vţdy všechny ţvýkací svaly. 
 
 
Obr. 5.41: Vazivový aparát čelistního kloubu 
                                                 
32 Na rozdíl od kostní tkáně dolní čelisti, zubů, periodontia a prvků čelistního kloubu nezahrnuji v oddíle o sva-
lech kapitolu, která by se zabývala mechanickými vlastnostmi svalové tkáně. Důvodem je způsob modelování 
































Disk čelistního kloubu, který rozděluje synoviální dutinu na horní a spodní část, plní po-
dobnou funkci jako menisky u kloubu kolenního a má téţ podobné sloţení33. Mechanické 
vlastnosti jsou závislé především na kolagenních vláknech, z nichţ je sloţen, a na jejich uspo-
řádání. Podobně jako u menisků, ale i u ostatních ţivých tkání, čelistní disk vykazuje viskoe-




                                          a)        b) 
 
Obr. 5.42: Disk čelistního kloubu (discus articularis) – a) shora, b) laterálně 
 
Jak je patrné z obr. 5.42, tvar disku je velmi komplikovaný a odpovídá tvarové neshodě mezi 
spánkovou kostí a caput mandibulae. Taktéţ tloušťka disku je velmi proměnlivá a závisí na 
mnoha faktorech, např. na tělesné konstituci jedince i jeho zdravotním stavu.  Pokud rozdělí-
me disk na tři oblasti – anteriorní, centrální a posteriorní – průměrné hodnoty tloušťek 
v těchto oblastech jsou dle [45] 2,7 mm; 0,9 mm; 3,2 mm. V [164] se uvádí tyto hodnoty při 
centrální okluzi (CO): 1,18 mm; 0,52 mm; 1,38 mm. Autoři v tomtéţ pramenu uvádějí také 
průměrné tloušťky pro různé úrovně rozevření čelistí a porovnávají je s hodnotami u pacientů 
s různými poruchami či onemocněními kloubu (u nichţ se tloušťka disku zvětšuje). 
 
Obr. 5.43: Tloušťka čelistního kloubu (dle [164]) 
                                                 
33 Tzn. tlumí nárazy, rozkládá zatíţení do větší plochy a brání opotřebení kloubní chrupavky. 
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Chrupavka temporomandibulárního kloubu má charakter hyalinní chrupavky34. Jde o bez-
cévnou a neinervovanou pojivovou tkáň, která je tvořena chondrocyty, umístěnými v dutinách 
extracelulárního matrixu (v lakunách), a mezibuněčnou hmotou tvořenou kolagenními vlákny 
[14].  Je to velmi odolná a trvanlivá tkáň, která dokáţe dlouhodobě odolávat cyklickému zatí-
ţení (aţ milion cyklů za rok) a snáší velmi vysoké síly [18]. Chrupavka lidského temporo-
mandibulárního kloubu pokrývá stykovou plochu caput mandibulae a tvoří vrstvu o tloušťce 
0,15 – 0,5 mm [101], [148]. 
Další důleţitou součástí kloubu je vazivový aparát a kloubní pouzdro. V případě temporo-
mandibulárního kloubu jde o lig. stylomandibulare, který je vázán na posteriorní straně ramus 
mandibulae, lig. sphenomandibulare, který je vázán na tuberositas pterygoidea a dále jde o 
lig. ptetygospinale a lig. lateralis. Průběh všech temporomandibulárních vazů je zřejmý z obr. 
5.41. Jejich prvořadým úkolem je (a totéţ platí i pro kloubní pouzdro – capsula articularis) 
udrţovat stýkající se kosti pohromadě a zamezit neţádoucím pohybům – vymezují tedy pohy-






Obr. 5.44: Struktura a příčené rozměry vazu (dle [12]) 
 
Aby byl završen popis všech podstatných částí temporomandibulárního kloubu (srov. obr. 
5.3), je třeba se také krátce zmínit o synoviální kapalině, která vyplňuje prostor mezi styko-
vými plochami, diskem a kloubním pouzdrem. Její funkcí je jednak vyţivovat chrupavčité 
buňky, ale také především hraje dominantní roli při mazání stykových ploch – s tím souvisí 
zejména velikost součinitele smykového tření stykových ploch (viz analýza v kap. 9.16). 
 
5.5.2 Mechanické vlastnosti částí temopromandibulárního kloubu35 
 
Materiál kloubního disku lze modelovat homogenním lineárním isotropním modelem, 
k jehoţ popisu nám opět postačují dvě materiálové charakteristiky. Stejně jako v případě ji-
ných tkání, je téţ zde rozptyl hodnot těchto charakteristik díky rozdílnému přístupu k experi-
mentu velmi velký. V tab. 13 je přehled charakteristik tohoto modelu, jak je uveden v [151]. 
V případě lidského disku se modul pruţnosti v tahu dle Tanaky pohybuje kolem 44 MPa (pro 
přetvoření menší neţ 2%), resp. 96 MPa (pro přetvoření větší neţ 2%). V [150] jsou uvedeny 
                                                 
34 Kromě hyalinní existují dále chrupavky buněčná, elastická a vazivová, které však v našem případě nehrají 
významnou roli. Podrobnější popis struktury chrupavky lze nalézt v příslušné literatuře; pro účely této disertace 
není nutný. 
35 Stejně jako v případě ţvýkacích svalů nebude v této podkapitole pojednáno o mechanických vlastnostech 
vazů. Důvodem je opět zřetel na následné modelování těchto prvků – viz kap. 7.2 a 9.17 Jelikoţ vlastnosti kosti 





















podobné hodnoty – 44 MPa (pro napětí menší neţ 1,5 MPa), resp. 92,4 MPa (pro napětí větší 
neţ 1,5 MPa). V literatuře se lze také setkat s hodnotami modulu pruţnosti disku v tahu 6 





lat. a) cent. a) med. a) ns a) 
Tah 
Tanne (1991) Pes 39,5 b) 50,2 b) 43,3 b) 
 
  
83,7 c) 101,1 c) 91,9 c) 
 




   
95,7 e) 
  




   
27,3-76,4 
  
Tanaka (2001) Kráva 21,7-24,0 20,2-22,9 24,0-25,9 
 
Tlak 
Fontenot (1985) Člověk 
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Lai (1998) Člověk 1,8 1 1,7 
 
 
Tab. 13: Elastický modul pruţnosti lidského temporomandibulárního disku v MPa. a) (lat) laterální, (cent) cent-
rální a (med) mediální oblast prostřední části , (ant) anteriorní a (post) posteriorní část, (ns) nespecifikováno b) 
Rozsah napětí 0 – 1,5 MPa, c) Rozsah napětí 1,5 – 4 MPa, d) Rozsah přetvoření 0 – 2%,e) Po relaxaci , f) Roz-
sah přetvoření 2 – 4% [151] 
 
Kloubní chrupavka je specifická vysokým obsahem vody, která se při zatíţení kloubu po-
hybuje napříč chrupavkou v důsledku tlakového gradientu, nebo se „vmezeřuje“ uvnitř chru-
pavky vlivem stlačování [12]. Toto má samozřejmě za následek creepové chování chrupavky 


















Obr. 5.45: Odezva kloubní chrupavky na zatíţení (dle [12]) 
0 t0 t 




















Materiál chrupavky se nejčastěji modeluje homogenním lineárně isotropním modelem. 
Rozptyl elastického modulu pruţnosti i Poissonova čísla je však i zde velmi široký, ještě více 





Tanaka [150] 0,79 0,49 
Motoyoshi [120] 150 0,4 
Korioth [105] 6 0,47 
 
Tab. 14: Elastické konstanty chrupavky čelistního kloubu 
 
Synoviální kapalina, jak uţ bylo zmíněno výše, hraje v kloubním spojení roli především ja-
ko mazací prvek. Tuto úlohu jí zajišťuje velmi nízký součinitel tření, který je mnohem menší, 
neţ se vyskytuje u běţných kinematických dvojic průmyslových strojů. Pro obecný kloub 
lidského těla se v literatuře uvádí hodnota součinitele tření např. v rozmezí 0,005 – 0,02 nebo 
0,015 – 0,04 [216].  
 
 
5.6 Biomechanika dolní čelisti 
 
Z mechanického hlediska je dolní čelist velmi specifickou a ojedinělou částí lidského těla. 
Je to dáno stavbou a pohyblivostí čelistního kloubu a také funkcí celého ţvýkacího aparátu, 
jak byla popsána v předcházejícím textu. Uspořádání kloubu a přítomnost ţvýkacích svalů 
umoţňují velký rozsah pohybů, ovšem za cenu sníţené stability kloubu a poměrně malé kon-
taktní plochy. Tato nebezpečí musí kompenzovat kloubní disk.  
Z mnoţství moţných pohybů dolní čelisti lze identifikovat základní tři, jejichţ kombinací 
lze dosáhnout libovolné pozice. Kaţdý pohyb je způsoben svalovou činností a po dosaţení 
určité polohy je téţ ovlivněn kloubními vazy a významně také posuvem a rotací kondylů ze 
základní klidové polohy; kondyly se pohybují po tzv. kondylové dráze. 
 
1a) Deprese mandibuly 
 
Deprese je oddalování dolní čelisti od horní, 
tzn. otevírání úst. Je umoţněna působením zejmé-
na svalů m. digastricus a m. mylohoideus. Při ma-
lém pootevření dochází pouze k natáčení kondylů 
kolem tzv. šarnýrové osy a nedochází k ţádné 
translaci. Při dalším otevírání (více neţ cca 12 
mm) se k rotačnímu pohybu přidává pohyb 
translační a kondyl se posouvá vpřed. Tím se mě-
ní i poloha šarnýrové osy (viz obr. 5.46). 
 
1b) Elevace mandibuly 
 
Jde o pohyb opačný depresi, tj. přibliţování dolní čelisti k horní a tedy zavírání úst. Tento 
pohyb je umoţněn zejména působením svalů m. masseter, m. pterygoideus medialis a také m. 
pterygoideus lateralis a m. temporalis. Pohyb končí v základní okluzní poloze (ať uţ habituál-
ní či centrální – viz dále). 
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Obr. 5.46: Pohyb šarnýrové osy 
při depresi mandibuly [26] 
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2a) Protruzní exkurze mandibuly 
 
Tímto pohybem se dolní čelist posouvá z okluzní polohy dopředu - do tzv. protruze. Umoţ-
ňuje ho účinek svalů m. pterygoideus lateralis a m. pterygoideus medialis a částečně i m. mas-
seter. Kondyly při tomto pohybu provádí posuv vpřed a dolů. Při zpětném pohybu do okluzní 
polohy není nutné vynakládat nějakou zvláštní námahu, jde o pasivní pohyb. Protruzní exkur-
ze má význam např. při utrhování sousta. 
 
2b) Retruzní exkurze mandibuly 
 
Jde o podobný pohyb jako v případě 2a), s tím rozdílem, ţe posuv jde ze základní polohy 
dozadu - do tzv. retruze. Tento pohyb nemá zvláštní funkční význam. 
 
3) Laterální exkurze mandibuly 
 
V tomto případě jde o pohyb čelisti do stran. Rozlišuje se laterální exkurze na pravou stranu 
a na stranu levou. Je způsobena zejména působením svalu m. pterygoideus lateralis, který 
stahuje kondyl na tzv. balancující straně čelisti ventrálně a kaudálně. Pomyslný střed tohoto 
sloţeného pohybu je umístěn za kloubem pracovní strany čelisti (tzv. klidovým kondylem). 
Klidový kondyl při laterální exkurzi vykonává mírný pohyb do strany, který byl popsán Be-
nettem (tzv. Benettův pohyb). Podobně jako retruzní exkurze ani tento pohyb nemá zvláštní 





















Obr. 5.47: Pohyb mandibuly v různých rovinách – Posseltův prostor; 1 – centrální poloha, 2 – habituální polo-
ha, 3 – protruze mandibuly na začátku překonávání překusu frontálních zubů, 4 – protruze mandibuly na konci 
překonávání překusu frontálních zubů, 5 – maximální protruze, 6 – maximální deprese, 7 – kaudální hranice 
čistě rotačního pohybu mandibuly, 8 – klidová poloha, 9 – laterotruze vpravo při překonávání špičákového ve-
dení, 10 – maximální laterotruze vpravo, 11 – laterotruze vlevo při překonávání špičákového vedení, 12 – maxi-
mální laterotruze vlevo[26] 
 
Kombinací uvedených základních pohybů lze dosáhnout různých poloh při ţvýkání, při-
čemţ sledujeme-li dolní řezák (resp. jeden bod na jeho korunce), lze popsat mezní polohy 
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těchto pohybů. Tímto postupem se zabýval Posselt a při svých pozorováních dospěl k určitým 
pracovním plochám, které se vztahují k příslušným prostorovým rovinám. Sloţením těchto 
ploch obdrţíme kuţelovitý útvar, tzv. Posseltův prostor (viz obr. 5.47).  
Ze statického hlediska jsou důleţité dvě základní okluzní polohy – tzv. habituální a centrál-
ní. Prvně jmenované lze dosáhnout vědomou snahou při maximální interkuspidaci (okluzi), 
případně samovolně na konci ţvýkání. Centrální polohy dosáhneme samovolně při polknutí, 
případně vědomě po ustálení rotačního pohybu mandibuly v rozmezí cca 12 mm na jeho kra-
niální hranici. 
Další důleţitou statickou polohou je tzv. klidová poloha, které dosáhneme samovolně po 
skončení ţvýkacího procesu nebo mluvení. Jde v podstatě o zavěšení čelisti v rovnováţném 
stavu při minimálně tonizovaných svalech. Řezákový bod se v této poloze nachází cca 2-7 
mm kaudálně pod habituální polohou. 









Na dolní čelist působí celá řada párových svalů, které generují síly určité velikosti a součas-
ně umoţňují vznik výsledných stykových sil v obou kloubech. Tyto svalové síly, výsledné 
stykové síly v kloubech a také silové působení v zubech jsou během okluze ve statické rovno-
váze [129]. Jelikoţ však pro mandibulu existuje v prostoru šest rovnic rovnováhy (tři silové a 
tři momentové) a neznámých působících sil je mnohem více, jedná se o staticky neurčitou 
úlohu [29], [98], [99].  
Existují dva zcela odlišné přístupy určování sil ve ţvýkacích svalech. Prvním přístupem je 
určení velikostí sil ze signálů elektromyografu (EMG). Tato metoda však skýtá několik nevý-
hod. První z nich je diskutabilní předpoklad ohledně fyziologického příčného průřezu svalů. 
Dále je problematická samotná kalibrace EMG právě pro ţvýkací svaly a v neposlední řadě u 
některých hlouběji uloţených svalů (např. m. pterygoideus medialis) je nutné pouţít jehličko-
vé elektrody, které mohou dávat méně spolehlivé výsledky, neţ je tomu u elektrod plošných. 
[155] 
Jiným přístupem je vyuţití optimalizačních metod, jako jsou např. minimalizace optimali-
začních funkcí, jejichţ součástí můţe být poţadavek minimálního svalového působení, mini-
málního součtu kvadrátů těchto působení, minimálních stykových sil v kloubech, minimálních 
svalových napětí apod. Tyto metody zahrnují různé předpoklady o poměrech mezi jednotli-
vými svalovými působeními, o minimálním zatíţení kondylů atd. [82], [106], [155].  
Svaly nejen ţe pohybují čelistí, ale jejich úkolem je také udrţovat stabilitu kloubu během 
procesu ţvýkání. Koolstra, který se biomechanikou mandibuly zabývá, ve své práci poukazuje 
na to, ţe ţvýkací svaly samy o sobě zabraňují dislokaci temporomandibulárního kloubu a čás-
tečně jej chrání [100], čímţ se dostává do rozporu s dřívějším tvrzením Osobourna, který 
  a)   b)   c) 
 
Obr. 5.48:  Pozice kondylu při základních polohách mandibuly - a) habituální poloha, b) cent-
rální poloha, c) klidová poloha [26] 
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předpokládal nutnost pevných vazových struktur, které by udrţovaly kloub pohromadě a za-






















Se svalovou aktivitou úzce souvisí silové působení v zubech při skusu, přičemţ tyto skuso-
vé síly závisí téţ na receptorech umístěných v oblasti periodontia (viz senzorická funkce ozu-
bice). Tyto receptory jsou součástí neuro-svalové regulační soustavy, která hlídá sílu skusu, 
aby nedošlo k překročení určité meze - to by vedlo k poškození periodontálních tkání. Veli-
kosti sil v zubech lze měřit gnatodynamometry a obecně se pohybují v rozmezí 10 – 1000 N 
[129], přičemţ největší sílu lze vyvinout v oblasti 
druhých premolárů a prvních molárů (Vacek a Bitt-
ner v této souvislosti hovoří o centru ţvýkací síly). 
Experimentální určení těchto sil dává velký rozptyl 
hodnot – viz obr. 5.51. Vyšší hodnoty (800 – 900N) 
však patří silám, které jsou zuby ještě s to snést – 
jsou to tedy maximální moţné síly, které ale nepatří 
mezi zcela běţné. Při běţném ţvýkání je vyvinuta 
mnohem menší síla (v závislosti na tuhosti potravy), 
která má cyklický charakter. Na obr. 5.52 je detail 
předchozího grafu, v němţ jsou ukázány hodnoty 
normálních skusových sil, jak je naměřil Hajian 
[201] a jak je uvádí Tylman a Petrtýl [26] a [210]. 
V prvním případě dosahují síly v řezácích a špičáku 
kolem 50N, u premolárů přesahují 150N a u molárů 
se pohybují kolem 200N (v případě M3 ale síla vý-
znamně klesá). Petrtýl uvádí obdobné hodnoty. U 
Tylmana síly dosahují vyšších hodnot, avšak trend 
zůstává stejný (vyjma M3, u kterého uvádí nejvyšší 
sílu). V řezákové oblasti uvádí síly 200 – 285N, 
v molárové oblasti se pohybují kolem 350N. 
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Obr. 5.49: Silové poměry mandibu-
ly:  T – m. temporalis, M – m. mas-
seter, PM – m. pterygoideus media-
lis, PL – m. pterygoideus lateralis, 
D – m. digastricus (pouze při eleva-
ci), R – reakce v kondylech, L – levá 




Obr. 5.50: Rozloţení skusových sil při 
ţvýkání dle Nankaliho [182]; A - anteri-
orně, PUR – posteriorně, unilaterálně, 
pravá strana, PUL – posteriorně, unilate-




Vedle velikosti skusových sil je také třeba zmínit, jakým způsobem jsou síly při ţvýkání 
rozloţeny v zubním oblouku. Lze uvést klasifikaci rozloţení sil dle Nankaliho [182]. Podle ní 
normální ţvýkání probíhá ve fyziologickém případě dvěma základními způsoby – na předních 
zubech – anteriorně – (tady lze hovořit spíše o ukusování neţ o ţvýkání) a na zadních zubech 
– posteriorně. V druhém případě lze rozlišit ţvýkání unilaterální, tj. pouze na jedné straně, 
nebo bilaterální, tj. ţvýkání na obou stranách současně.  
 
Obr. 5.51: Přehled okluzních sil působících na jednotlivé zuby dle [26], [29], [201], [210]. Ţ – ţeny, m – muţi, 




















Hajian, levy kv. Hajian, pravy kv. Tylman Petrtýl
















Hajian, levy kv. Hajian, pravy kv. Blamphin, m. Blamphin, ž. Bakke, m.
Bakke, ž. Lyons Van Eijden Kiliaridis Vallino, m.
Vallino, ž. Wood Braun, m. Braun, ž. Tortopidis, bil.
Tortopidis, unil. Fontjin-Tekamp Eckermann, m. Eckermann, ž. Tylman
Valenta Petrtýl
            I1    I2      C        P1           P2              M1 M2    M3 
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Ţvýkání, tento zdánlivě jednoduchý proces, je ve skutečnosti podmíněn řadou faktorů a sa-
motný pohyb čelisti při něm je, z výše uvedených důvodů, velmi obtíţně popsatelný. Kromě 
mechanických vlastností svalů, temporomandibulárního kloubu, zubů a jeho uloţení, je pro 
vlastní funkci soustavy téţ důleţité, jaké sousto je vlastně zpracováváno, jakou má tuhost, 
konzistenci, v jaké situaci je potrava přijímána – zda v poklidu či ve spěchu atd. Pokud je 
předmětem ţvýkacího procesu tvrdé sousto, svaly vytvářejí vyšší skusovou sílu a tím vyšší 
EMG aktivitu. S rostoucím příčným průřezem jídla skusová síla dále roste a spolu s ní i kon-
taktní plocha mezi zuby a zpracovávaným soustem [97]. Zvláštní situace nastává při zpraco-
vávání zejména křehkého jídla, při jehoţ náhlém rozdrobení dochází k okamţité a samovolné 
elevaci mandibuly. V případě neexistence kontrolních svalových mechanismů by mohlo dojít 
k velmi rychlým nárazům zubních povrchů, a tím k jejich poškození. Ukazuje se však, ţe síla 
ve svalech v okamţiku zavírání úst v takovém případě prudce klesá a jakmile zmizí, 
v průběhu cca 12 ms jiţ rychlost zavírání čelisti neroste a k impaktu nedojde [144]. 
 
5.7 Shrnutí analýzy prvků řešené soustavy 
 
V této kapitole byly vymezeny prvky soustavy, které jsou podstatné vzhledem k problému 
formulovanému v předcházejícím textu. Následně bylo o těchto prvcích podrobně pojednáno. 
Ţe jde o úkol nadmíru sloţitý, je patrné z rozsahu kapitoly, která měla na základě důkladných 
rešerší přinést informace jak o charakteru podstatných prvků soustavy, tak i o jeho mechanic-
kých vlastnostech. Ale přestoţe existuje řada publikovaných knih, článků a přednášek na téma 
mechanické vlastnosti prvků ţvýkacího aparátu, kvalita důleţitých dat, která přinášejí, je limi-
tována. Tou omezující hranicí je skutečnost, ţe ţivé tkáně vykazují vlastnosti, jeţ je na sou-
časné úrovni poznání velmi obtíţné přesněji popsat. K popisu kostních tkání, menisků apod. 
se nezřídka pouţívají lineární modely, a to i přesto, ţe tyto materiály jsou silně nelineární, 
nehomogenní, anisotropní a viskózní. Určit elastické charakteristiky lineárního modelu např. 
kosti je moţné, ale takový model má niţší úroveň a jeho pouţití je omezené. Určit charakte-
ristiky modelů vyšší úrovně, jejichţ pouţitelný rozsah by se tak zvýšil, je mnohem obtíţnější 
(ne-li nemoţné). Nehledě k nevyhnutelné skutečnosti, ţe kaţdý člověk je jiný a stejně tak 
vlastnosti jeho tkání jsou závislé na konkrétním zdravotním stavu dotyčného člověka. To se 
týká jak geometrie různých částí těla, tak jejich mechanických vlastností. Proto není cílem 
této studie analýza ţvýkacího aparátu konkrétního jedince, ale spíše jde o vytvoření modelu a 
analýzu jakéhosi „průměrného“ člověka, resp. jeho ţvýkacího aparátu. Toto je omezení, které 
nesmíme při dalším řešení problémů biomechaniky ţvýkacího aparátu (a člověka vůbec) ztra-
tit z dohledu.  
Data shromáţděná v této kapitole lze i přes zmíněná omezení vyuţít při modelování chová-
ní dolní čelisti, avšak při následné analýze je nutné přistupovat k výsledkům s vědomím těch-










6 VÝBĚR METODY ŘEŠENÍ 
 
V této práci jde o analýzu deformačně napěťových stavů v dolní čelisti ve fyziologickém 
stavu, coţ v případě takto tvarově i vazbově sloţité soustavy s různými materiálovými vlast-
nostmi jednotlivých částí představuje úlohu obecné pruţnosti. Řešení takovéto úlohy experi-
mentálně in vivo je s uváţením velmi malých rozměrů zubního kořene a především dostup-
nosti důleţitých oblastí velmi obtíţné a v současnosti prakticky nemoţné. Alternativou by 
mohlo být experimentální modelování in vitro, např. metodami fotoelasticimetrie, jak bylo 
popsáno v rešeršní studii (kap. 4). Takový způsob by však uspokojivě nevedl ke splnění vyty-
čených cílů řešení. Do úvahy nepřichází ani vypočtové modelování analytickými metodami, 
protoţe soustava je příliš sloţitá a úroveň takového modelu by neodpovídala současným moţ-
nostem.  
Velmi silným nástrojem pro řešení daného problému je výpočtové modelování s vyuţitím 
numerických metod. Zvláště u tak sloţité soustavy, jakou je lidská dolní čelist s uloţenými 
zuby a temporomandibulárním kloubem, je to v podstatě jediná efektivní moţnost. V našem 
případě půjde o metodu konečných prvků, která je v současnosti nejrozšířenější numerickou 
metodou, podporovanou řadou komerčních softwarů. Nutnou podmínkou k efektivnímu vyu-
ţití těchto metod je dostupnost vhodných softwarů pro vytváření dílčích modelů i vlastní ře-
šení a v neposlední řadě také dostupnost výkonných hardwarových prostředků36. Vzhledem 
k tomu, ţe na ÚMTMB je rozšířený a hojně vyuţívaný komerční software Ansys 11.0 (Ansys 
Inc., Canonsburg, PA, USA), který díky svým rozsáhlým výpočetním moţnostem umoţňuje 
řešit problémy tohoto typu, padla jednoznačná volba na tento výpočtový systém37.  
Pro vytváření modelu geometrie, který by odpovídal dnešním standardům, je nutné pouţít 
některou z dostupných zobrazovacích metod (RTG, CT), příp. metod trojrozměrného skeno-
vání. Toto se týká zejm. kosti dolní čelisti a jednotlivých zubů, jejichţ geometrie jsou vzhle-
dem k řešení daného problému podstatné. Finální podoba modelu je obvykle vytvářena v ně-
kterém z vhodných CAD softwarů. Pro účely této disertační práce byl jako nejvhodnější pro-
středek k získání geometrie zubů a čelisti vyhodnocen 3D skener ATOS Std. 600 (GOM 
mbH, Braunschweig, Deutschland), přičemţ finální geometrie z takto získaných dat byla vy-
tvořena v softwarech Rhinoceros 4.0 (Robert McNeel & Associates, Seattle, WA, USA), So-













                                                 
36 Jak se ukazuje, právě (ne)dostupnost výkonných počítačů představuje klíčový problém při řešení modelů vyš-
ších úrovní.   




7 VYTVOŘENÍ DÍLČÍCH MODELŮ 
 




Čelist lze modelovat na úrovni 2D anebo 3D modelu, přičemţ se zvyšováním úrovně vý-
znamným způsobem roste i náročnost modelovacího procesu. V případě dvojrozměrného mo-
delu lze vyuţít fotografických snímků řezů kostí, příp. snímků z micro-CT, a tyto snímky 
zpracovat v příslušném CAD softwaru. Takto vytvořený model pak lze pouţít např. pro testo-
vací výpočty (viz obr. 7.1a-7.1c) 38. U trojrozměrného modelu je moţné vytvořit geometrii 
buď ze základních geometrických útvarů přímo v některém z CAD softwarů. K dosaţení 
přesnější geometrie je ovšem v současné době vhodnější digitalizovat tvar reálné čelisti a zís-
kaná data teprve poté vhodně upravit v příslušných softwarech. 
U modelování kosti je důleţitá otázka rozlišení spongiózní a kortikální části kosti. Obecně 
jsou moţné dvě úrovně – a) modelovat spongiózní kost včetně její trámečkové architektury a 
b) modelovat spongiózní kost jako homogenní souvislou oblast s určitými zdánlivými vlast-
nostmi (zdánlivý modul pruţnosti, zdánlivá hustota apod.). Modelovat trámečkovou architek-
turu ve dvou rozměrech je moţné a relativně snadné (i kdyţ pracné), avšak tento způsob se-
lhává u trojrozměrných modelů, kde vytvořit sloţitou síť trámečků na pouţitelné úrovni před-
stavuje problém mj. z hlediska nedostatečného hardwarového vybavení.  
  
  a)            b)          c)                              d) 
 
Obr. 7.1: Řez dolní čelisti v premolárové oblasti: a) snímek řezu čelistí [89], b) 2D model vytvořený v programu 
SolidWorks, c) 2D model připravený k uloţení zubu, d) 2D model s homogenní souvislou spongiózou 
 
V současnosti existuje několik moţností, jak získat data pro tvorbu trojrozměrné geomet-
rie kostí a tedy i dolní čelisti. Poměrně rozšířenou metodou je vyuţití počítačové tomografie 
(CT), s jejíţ pomocí lze získat snímky, které se dále díky vhodnému softwaru zpracují do po-
doby segmentovaných řezů. Metodou bottom-up je pak moţné z těchto řezů dotvořit výsledný 
objemový model. Stejným způsobem lze vyuţít další zobrazovací metody rozšířené v klinické 
praxi – např. magnetickou rezonanci. 
                                                 
38 Za poskytnutí tohoto modelu děkuji Ing. Petru Marciánovi. 
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Jinou moţností, jak získat digitalizovanou geometrii tvarově sloţitého objektu, je trojroz-
měrné skenování [107]. V současnosti existuje na trhu řada kontaktních i bezkontaktních ske-
nerů, jejichţ pouţitím lze obdrţet poměrně snadno a rychle poţadovaný tvar. Nevýhodou je 
nemoţnost pouţití in vivo; objekt musí být zejm. v případě optického skenování vhodně ba-
revně upraven (nutnost dostatečného kontrastu mezi povrchem objektu a pruhy, které na něj 
promítá projektor skeneru) a musí být na něm nebo v jeho okolí umístěny referenční body. Po 
provedení dostatečného počtu měření (skenů) obdrţíme mrak bodů, který je nutné polygoni-
zovat. Výstupem z tohoto procesu je pak buď optimalizovaná polygonální síť v STL formátu, 
nebo řezy objektem ve formátu IGES, podobné těm, se kterými se pracuje v případě pouţití 
CT. Další postup tvorby objemového modelu je stejný, jak byl popsán v předchozím odstavci, 
tzn. metodou bottom-up se ve vhodném softwaru dotvoří výsledný model geometrie. 
Metoda optického skenování je vhodná i v případě zde řešeného problému. Na Fakultě 
strojního inţenýrství VUT v Brně je k dispozici optický skener ATOS Standard, s jehoţ vyu-
ţitím byla geometrie daného objektu digitalizována. K dispozici byla čelist s patrnými alveoly 
předních zubů a dosud vsazeným pravým druhým molárem. Premolárové a molárové oblasti 
byly částečně resorbované (viz obr. 7.2). Vzhledem k principu skenování39 bylo nutné, aby 
kontrast mezi ATOSem promítanými pruhy a povrchem objektu byl dostatečný. Proto byl 
předtím na povrch mandibuly nanesen bílý křídový nástřik. Kvůli jednoduššímu následnému 
modelování byly otvory alveolů zakryty plastelínou (viz obr. 7.3). Takto připravená čelist 
byla poté vsazena do speciálního přípravku, na kterém byl náhodně rozmístěn dostatečný po-
čet referenčních bodů (viz obr 7.5). 
Vedle úpravy povrchu skenovaného objektu bylo nutné provést kalibraci přístroje, která 
závisí především na velikosti snímaného objektu, tj. mandibuly. Podle objektu je nutné zvolit 
objektivy kamer a projektoru s vhodnými ohniskovými vzdálenostmi. V našem případě byly 
                                                 
39 Principem je fotogrammetrická rekonstrukce měřeného objektu. Tloušťka projektovaných pruhů se během 
jednoho záběru mění a s vyuţitím digitálního zpracování obrazu je moţné nalézt hranici mezi světlými a tma-
vými pruhy. Kaţdý bod této hranice je pak identifikován v obrazu levé i pravé kamery současně. Z principů 
epipolární geometrie víme, ţe pokud je znám projekční bod PL (viz obr. 7.4), pak je také známa epipolární linie 
eR-PR a bod P je zobrazen v pravé kameře v místě PR, který musí leţet na této konkrétní epipolární linii. Tzn. ţe 
pro kaţdý bod pozorovaný jednou kamerou musí být současně tentýţ bod pozorován druhou kamerou na známé 
epipolární linii. Toto představuje tzv. epipolární vazbu, která je pro rekonstrukci měřeného objektu nezbytná. 
Jakmile jsou známy body PR a PL, mezi nimiţ existuje epipolární vazba, pak souřadnice bodu P mohou být do-
počítány – tomu se říká triangulace.  Epipola = průsečík spojnice ohnisek obou kamer s rovinou obrazu; Epipo-
lární linie = průsečík roviny obrazu s epipolární rovinou; Epipolární rovina = rovina vymezená bodem na objektu 
a ohnisky kamer [199]. 




zvoleny objektivy kamer s ohniskovou vzdáleností 35mm, v případě projektoru byla ohnisko-
vá vzdálenost 17mm. Vlastní kalibrace spočívala v nastavení kamer tak, aby výsledný sníma-




Obr. 7.4: Princip optického skenování 
 
 
       
Obr. 7.5:  Průběh skenování – umístění čelisti v  přípravku, rozloţení referenčních bodů 
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Z provedeného měření (skenování) byl obdrţen mrak bodu, jehoţ polygonizací vznikla 
síť, kterou bylo moţné uloţit ve formátu STL a exportovat do softwaru Rhinoceros. V tomto 
prostředí byly poté vytvořeny řezy a ty dále zpracovány metodou bottom-up, tzn. byly přidá-
ny hraniční splajny a s jejich pomocí byla tato síť křivek pokryta prostorovými plochami (viz 
obr. 7.6). V této fázi byl model exportován ve standardním formátu IGES do prostředí So-
lidWorksu a poté Ansysu, kde byl z ploch jednoduše vytvořen výsledný objem a čelist byla 
















Skenováním byla získána vnější geometrie kosti, která byla upravena odstraněním naskeno-
vaného zubu a nahrazením chybějící resorbované kosti. Avšak pro následné modelování je 
také nutné odlišit spongiózní a kortikální kost. V programech Rhinoceros a SolidWorks byla 
proto s vyuţitím offsetových příkazů vytvořena hraniční plocha, která představuje rozhraní 
kortikála-spongióza. Velikost offsetu byla dána tloušťkou kortikály v daném místě. Jak bylo 
ukázáno v analýze prvků řešené soustavy, kortikální kost má velmi proměnlivou tloušťku, 
přičemţ na spodní a bukální (faciální) straně je silnější. Na základě rešeršní studie byla proto 
tloušťka kortikály těla čelisti nastavena v rozsahu 1,5-3,5mm (viz obr. 7.7 a tab. 15). Ramena 
čelisti (ramus mandibulae) byla v celém objemu modelována jako kortikála – spongiózy je 




Obr. 7.7: Zobrazení spongiózní kosti a vyznačení polohy bodů, do nichţ byla zadávána tloušťka kortikály  
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Obr. 7.6: Fáze tvorby geometrie man-



















í A 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5 
B 2,0 2,0 2,0 1,8 1,8 1,7 1,6 1,6 
C 3,0 2,7 2,5 2,3 2,1 1,9 1,8 1,7 
D 3,5 3,0 2,7 2,5 2,3 2,1 1,9 1,8 
E 3,3 3,0 3,0 2,7 2,5 2,3 2,1 2,0 
F 2,0 2,0 2,0 2,0 2,0 2,0 2,0 2,0 
G 2,0 2,0 2,0 2,0 2,0 2,0 2,0 2,0 
 
Tab. 15: Tloušťka kortikální kosti v různých místech corpus mandibulae [mm] 
 
Do modelu dolní čelisti bylo dále nutné vytvořit otvory v alveolární kosti, do nichţ by moh-
ly být uloţeny zuby. Avšak o tomto bude vhodnější pojednat aţ poté, co bude popsáno vytvá-




Zuby, jak se lze přesvědčit i v gnatologických učebnicích, se taktéţ vyznačují velmi kom-
plikovaným tvarem. V podstatě ţádný z 32 zubů trvalého chrupu není stejný (viz obr. 7.8). 
Navíc vzhledem k velmi malým rozměrům je velmi obtíţné přenést tento tvar do digitalizo-
vané podoby s větší přesností. Je moţné získat příčné řezy zalitím zubu pryskyřicí a po rozře-
zání takto připraveného vzorku obdrţet vnější hranice zuboviny a také periodontia. Metodou 
bottom-up lze díky těmto hranicím sestrojit trojrozměrnou geometrii zubu [53], [133]. 
V našem případě jsme ale opět vyuţili moţnosti trojrozměrného skenování, které však u tak 
malých objektů, jakým je lidský zub, není zcela bez problémů. Mnohem vhodnějším nástro-
jem pro snímání drobných objektů by byl optický skener vybavený zařízením small objects 
(SO). Ten však není na naší fakultě k dispozici. Byl proto vytvořen přípravek (viz obr. 7.9), 
s jehoţ pomocí bylo moţné pouţít skener Atos Standard i se základním příslušenstvím. Byla 









Další zpracování digitalizovaných dat probíhalo stejně jako v případě modelu dolní čelisti. 
Tj. mrak bodů byl v softwaru Atos polygonizován a ve formátu STL exportován do programu 
                                                 
40 Třetí molár (M3) do řešení zahrnut nebyl, jelikoţ tento zub (lidově nazýván „zub moudrosti“) bývá problema-
tický. Často se projevuje špatným prořezáváním (dentitio difficilis), špatnou orientací v čelisti, ztíţenou moţnos-
tí odstranění plaku atd. Proto bývá často odstraněn. 




Rhinoceros. Zde byly vytvořeny plochy povrchů zubů a konečně objemový model. Modely 
všech zubů byly vytvářeny v rámci jednoho souboru a v něm byly tyto zuby polohovány 

















Výška   
kořene 
Max. šířka   
M-D * 





[mm] [mm3] [mm2] 
I1 18,7 11,1 4,9 5,2 197,4 185,7 
I2 22,9 14,9 5,7 6,2 304,8 268,9 
C 20,6 13,0 6,3 7,2 431,4 284,5 
P1 22,8 14,8 7,3 7,5 404,4 258,7 
P2 21,4 13,7 7,5 8,7 452,0 250,3 
M1 22,3 14,2 10,5 7,5 664,4 401,2 
M2 18,8 12,3 10,0 9,8 837,8 405,2 
Průměr 21,1 13,4 7,5 7,4 470,3 293,5 
 




Periodontium představuje velmi specifickou část řešené soustavy, a to jak co do materiálo-
vých vlastností, tak i struktury. Abychom mohli řešit tuto část, je nutné vymezit v okolí zub-
ního kořene periodontální štěrbinu, která tvoří rozhraní mezi zubem a alveolární kostí a která 
je vyplněna sítí periodontálních ligament. K vytvoření tohoto rozhraní bylo moţné vyuţít jiţ 
hotového objemového modelu geometrie zubů a jejich kořenovou část rozšířit offsetem o po-
ţadovanou tloušťku, tj. 0,25mm.  
 
 
Obr 7.11: Model geometrie periodontia 
Obr. 7.10: Fáze tvorby modelů zubů 
v programu Rhinoceros 
*.stl 
*.iges 
I1 I2 C P1 P2 M1 M2 
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7.1.4 Sestava kortikální a spongiózní kosti, periodontia a zubů 
 
Jakmile byly vytvořeny modely geometrie kosti, zubů a periodontia, šlo tyto prvky vzájem-
ně spojit v sestavu. S touto sestavou se pak mohlo v konečné fázi přejít do výpočtového sys-
tému Ansys a pokračovat v řešení (tj. vytvoření modelu materiálu, vazeb, zatíţení; sítě).  
K vytvoření sestavy bylo nutné upravit kost takovým způsobem, aby do ní mohly být vsa-
zeny jednotlivé zuby včetně periodontální vrstvy. Toto lze provést např. v programu So-
lidWorks, v němţ mohou být pomocí booleanovských operací rozdíl a sjednocení vytvořeny 
otvory v alveolární kosti41. Před vytvořením vlastních otvorů (alveolů) bylo nejprve nutné 
ještě dotvořit tenkou vrstvu kortikální kosti bezprostředně kolem periodontia, která kryje al-
veolus (tzv. lamina dura). Tvorba této geometrie byla shodná s tvorbou modelu periodontia, 
tj. offsetem se vytvořila ekvidistantní plocha, tentokrát od vnějšího povrchu periodontia do 










Obr. 7.13: Model spongiózní kosti 
 
                                                 
41 Lze pouţít jakýkoli CAD software, záleţí na zkušenosti uţivatele. SolidWorks se v tomto případě autorovi 
osvědčil nejlépe. Výpočtový systém Ansys sice také disponuje 3D modelovacím prostředím, avšak přestoţe 












































Obr. 7.15: Orientační rozměry výsledného modelu dolní čelisti 
 
Pro vlastní výpočtové modelování bylo potřeba vytvořit různé úrovně modelu geometrie se-
stavy čelisti a zubu s periodontiem. Je sice moţné počítat s nejvyšší úrovní, tj. s modelem celé 
dolní čelisti s kompletní denticí, avšak pro dílčí výpočty a nejrůznější citlivostní analýzy je 
výhodné vytvořit také model geometrie na niţší úrovni – pouze část kosti, pouze některé vy-
brané zuby apod. Pro vytvoření těchto modelů lze vyjít z jiţ hotových modelů kosti, zubů a 
periodontia a v příslušném softwaru (v našem případě opět SolidWorks a Rhinoceros) pouze 
provést drobné úpravy. Na obr. 7.16 je schematicky znázorněno rozdělení různých úrovní 







































Obr. 7.16: Rozdělení úrovní modelu geometrie: *) Modely této úrovně se mohou lišit rozdílnou kvalitou spongió-
zy, vyjádřenou poměrem BV/TV – viz str. 37. 
 
Na obrázcích 7.17 – 7.20 je znázorněno praktické řešení jednotlivých modelů geometrie 3D 
úrovně včetně jejich označení (model celé čelisti s plnou denticí byl jiţ ukázán na obr. 7.12 – 
označení tohoto modelu je ALL_3DWM14). Toto označení slouţí pro odlišení jednotlivých 
dílčích modelů a jejich úrovní a tvoří část celkového označení výpočtového modelu. 
V případě modelu geometrie je struktura označení tato: 
vv_wwxxyy(.zzzz) 
kde, vv = označení zubu (tj. I1 aţ M2, příp. ALL pro plnou dentici), ww = 2D/3D model, xx 
= WM (celá čelist – whole mandible) / SEG (segment čelisti), yy = počet zubů v modelu (1, 3, 
14), zzzz = doplňující údaj (např. EXTI1C u modelu s prázdnými alveoly po čerstvě extraho-
vaných krajních zubech I1 a C - viz obr. 7.20; u 2D modelu s trámečkovou architekturou hod-
nota BV/TV – např. P1-2DSEG1.038 pro BV/TV=0,38).  
 
    
I1_3DWM1 I2_3DWM1 C_3DWM1 P1_3DWM1 
   
Obr. 7.17: 3D model geo-
metrie celé čelisti s jedním 
zubem; označení jednotli-
vých modelů P2_3DWM1 M1_3DWM1 M2_3DWM1 













Segment čelisti  
1 zub  3 zuby 
Celá čelist 




    
I1_3DSEG1 I2_3DSEG1 C_3DSEG1 P1_3DSEG1 
   
Obr. 7.18: 3D model 
geometrie segmentu čelis-
ti s jedním zubem; ozna-






        I1_3DSEG3         I2_3DSEG3        C_3DSEG3  
   
Obr. 7.19: 3D model geo-
metrie segmentu čelisti se 
třemi zuby; označení jed-
notlivých modelů (vztahuje 














Geometrie chrupavky byla odvozena z geometrie caput mandibulae. Podobným způsobem 
jako u periodontia či laminy dura byl objem chrupavky vytvořen vytaţením základních ploch 
této části dolní čelisti do vzdálenosti, která odpovídá tloušťce fyziologické chrupavky u zdra-
vého člověka, tj. 0,5mm.  
 
        
 
                                                 a)                          b)   
 
Obr. 7.21: Model geometrie chrupavky: a) celkový pohled, b) řez caput mandibulae 
 
 
7.1.6 Temporomandibulární disk 
 
U temporomandibulárního disku byla jediným údajem pouţitelným pro tvorbu modelu ge-
ometrie, jeho tloušťka – o té bylo pojednáno v kap. 5.5.1. Rozsah hodnot tohoto údaje je však 
příliš velký a i přesto, ţe máme k dispozici tloušťky pro tři různé části disku (anteriorní, cent-
rální a posteriorní), nelze z něj jednoznačně rekonstruovat tvar, který by s velkou přesností 
odpovídal fyziologickému. K dispozici nebyl ani reálný vzorek, ani CT snímky. Disk byl pro-
to vytvořen obdobným způsobem jako chrupavka s tím rozdílem, ţe nově vytvořená odsazená 
plocha nebyla vůči referenční ploše – stykové ploše caput mandibulae – ekvidistantní. Maxi-
mální tloušťka byla nastavena na 3mm (tj. největší tloušťka, která se v dostupné literatuře 
uvádí). Jelikoţ disk slouţí pouze jako „nárazníkový“ prvek mezi čelistním kondylem a spán-
kovou kostí, která modelována není, a jeho modul pruţnosti je o dva řády menší neţ u kosti, 




                               a)            b)                                         c) 
 




7.1.7 Žvýkací svaly, kloubní vazy a kloubní pouzdro 
 
Svaly a vazy (včetně pouzdra) byly modelovány přímo ve výpočtovém systému Ansys ko-
nečnoprvkovými elementy. Jejich tvorba bude tedy podrobněji popsána v kapitole zabývající 
se tvorbou konečnoprvkové sítě. Zatím lze uvést, ţe pro jejich tvorbu byly podstatné tři para-
metry – poloha začátku svalu na lebce (jelikoţ lebka modelována nebyla, tedy v prostoru), 
poloha úponu na čelisti a příčný průřez svalu. Alternativně lze pouţít tyto parametry: Poloha 
úponu na čelisti, směrové kosiny svalu, délka a příčný průřez svalu – právě tento způsob byl 
vyuţit zde. Poloha úponových míst byla vymezena na základě anatomických atlasů, směrové 
kosiny a jejich délka jiţ byly probrány výše a jejich hodnoty dle různých autorů jsou uvedeny 
v tab. 11. Příčné průřezy svalu jsou uvedeny v tab. 12. 
 
 
7.2 Model materiálu 
 
Výpočtový model na nejvyšší řešené úrovni zahrnoval prvky o deseti různých materiálech. 
O nich bylo podrobně pojednáno v analýze prvků řešené soustavy, přičemţ byl jasně konsta-
tován přetrvávající problém určení charakteristik pro vytváření jejich modelů. V literatuře 
převaţuje pouţití homogenního lineárně isotropního modelu materiálu a tento model byl pou-
ţíván i v této práci. V literatuře je však zřetelná snaha42 o zvyšování úrovně modelů jednotli-
vých prvků ţvýkacího aparátu a na tuto snahu bylo zde navázáno analýzou pouţití homogen-
ního bilineárně isotropního a lineárně ortotropního modelu materiálu periodontia a také pouţi-
tím homogenního lineárně ortotropního modelu materiálu kortikální kosti.  
Ačkoli ţivé tkáně tvořící řešenou soustavu obecně vykazují nehomogenní, nelineární a ani-
sotropní chování, v případě tvrdých tkání (jako je kortikální kost, dentin atd.) se nedopustíme 
výrazné chyby, kdyţ pouţijeme model lineárně isotropního materiálu. Tento model byl pouţit 
i v případě spongiózní kosti, avšak konkrétní charakteristiky pro tuto tkáň byly navrţeny ze 
zvlášť provedené analýzy vycházející z trámečkové struktury spongiózy. 
Specifickým prvkem řešené soustavy jsou svaly. Ţvýkací svaly jsou aktivním prvkem, který 
uvádí celou dolní čelist do pohybu a v okamţiku okluze ovlivňuje velikost skusové síly mezi 
zuby a ţvýkaným soustem. Jelikoţ výpočtový model ţvýkacího aparátu se zaměřuje právě na 
tento okamţik, můţeme povaţovat příslušné svaly za plně aktivované (tonizované) a způso-
bující mezi zuby skusovou sílu určité velikosti. Ačkoli tento okamţik trvá krátce, lze problém 
řešit jako statickou úlohu43 a svaly se dají povaţovat za pruty s řádově vyšším modulem pruţ-
nosti, neţ mají ostatní prvky soustavy (zde cca 15× více, neţ má kortikála). Toto neplatí u 
vazů a kloubního pouzdra, které nejsou aktivními prvky, ale pouze zabraňují netradičním po-
hybům čelisti a chrání čelistní kloub před poškozením. Proto modul pruţnosti a Poissonovo 
číslo jsou v jejich případě srovnatelné s ostatními ţivými tkáněmi (charakteristiky byly pře-
vzaty z [59]). 
V následující tabulce je přehled všech materiálů, které byly modelovány výhradně homo-
genním isotropním modelem. Tento model je jednoznačně popsán dvěmi nezávislými charak-
teristikami – modulem pruţnosti v tahu E [MPa] a Poissonovým číslem µ [-]. Všechny uve-
dené hodnoty byly vybrány na základě analýzy prvků řešené úlohy uvedené v kap. 5 a 
                                                 
42 Tato snaha je však limitována omezenými moţnostmi experimentálního modelování příslušných částí ţvýkací 
soustavy. 
43 Ţvýkání je ve své podstatě dynamický proces, který je však na modelování nesmírně náročný. Řešení statické 
situace však má velký význam a také díky tomu, ţe jeho modelování je přístupnější, můţe přinést řadu cenných 
poznatků, které by jinak byly nedostupné. Při dynamických situacích (např. nárazy zubů) dochází k okamţitému 
krátkodobému nárůstu napětí ve všech zúčastněných tkáních, jeţ se dá odhadnout na základě empirických dat. 
Uvádí se, ţe tento nárůst je cca trojnásobný.   
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v případě chrupavky a disku téţ na základě citlivostní analýzy kontaktních elementů, jak o ní 
bude pojednáno na příslušném místě. 
 
  
E µ Označení 
modelu [MPa] [-] 
Dentin 17600 0,25 DEN_LIN 
Sklovina 80000 0,3 SKL_LIN 
Pulpa 2 0,45 PUL_LIN 
Svaly 210000 0,2 SVA_LIN 
Vazy 1200 0,28 VAZ_LIN 
Chrupavka 50 0,45 CHR_LIN 
Disk 50 0,45 DIS_LIN 
 
Tab. 17: Přehled charakteristik lineárního isotropního modelu 
 
V případě kortikály byly pouţity dva různé modely: Ve většině případů šlo o homogenní li-
neárně isotropní model (u geometrie xx_3DSEG1 a xx_3DSEG3 to byl výhradní model), u 
modelů celé čelisti (xx_3DWM1) bylo analyzováno také pouţití ortotropního modelu, jehoţ 






Kortikála -           
lineární model 
13700 0,3 KOR_LIN 
Kortikála -           
ortotropní model 
Eij, Gij, µij viz Dechow, tab. 4 KOR_ORT 
 
Tab. 18: Přehled charakteristik modelu materiálu kortikály 
 
Modely materiálů spongiózní kosti a periodontia vyţadují větší pozornost kvůli své struktu-
ře, která je v případě spongiózy tvořena nehomogenní trámečkovou architekturou a v případě 
periodontia připomíná kompozit sloţený z měkké matrice (extracelulární kapalinná výplň) a 
pevných vláken (kolagenní vazy). Těmto dvěma materiálům budou věnovány následující dvě 
analýzy, jejichţ závěry lze pouţít pro výběr modelů materiálů a jejich charakteristik pouţitel-
ných pro další řešení problému. 
 
7.2.1 Návrh charakteristik spongiózní kosti – Citlivostní analýza 
 
Jak uţ bylo řečeno v úvodu kap. 7.1, spongiózní kost lze modelovat obecně na dvou úrov-
ních – buď s detailním propracováním architektury trámečků, nebo na úrovni souvislé homo-
genní oblasti. Zatímco v prvém případě by model materiálu byl shodný s modelem materiálu 
kortikály (na mikroúrovni mají stejné vlastnosti), ve druhém případě jsme nuceni pracovat se 
zdánlivými charakteristikami. Jelikoţ v literatuře téměř naprosto převaţuje druhý případ, jsou 
charakteristiky uvedené v tab. 1 na str. 39 pochopitelně charakteristikami zdánlivými. Tyto 
hodnoty byly experimentálně určovány podobně jako běţné technické materiály, avšak kvůli 
                                                 
44 Uvádí charakteristiky ortotropního modelu pro čelist jako celek. Pouţití různých charakteristik tohoto modelu 




houbovité struktuře jsou výsledné hodnoty silně ovlivněny architekturou trámečků. Je chyba, 
ţe v příslušné literatuře není aţ na výjimky (obr. 5.14) vedle hodnot zdánlivých modulů pruţ-
nosti a zdánlivých Poissonových čísel uvedena také hodnota, charakterizující hustotu spongi-
ózy, z níţ byl odebrán vzorek pro experiment (např. poměr BV/TV nebo zdánlivá hustota). 
Vypovídací hodnota tabulky 1 se tím sniţuje, zvláště kdyţ interval uváděných hodnot zdánli-
vých modulů pruţnosti má rozsah od 137 do 9500 MPa. Dá se pouze kvalitativně říci, ţe kost 
s niţší hustotou bude také mít niţší modul pruţnosti a naopak. Kvantitativní vymezení však 
většinou chybí. 
Při výpočtovém modelování se nejčastěji pracuje s hodnotou modulu pruţnosti spongiózy 
cca 500-3000 MPa – to je stále velký rozsah. Abychom dospěli k jednoznačnější hodnotě, byl 
formulován dílčí problém – určení zdánlivého modulu pruţnosti v tahu spongiózní kosti 
v závislosti na její kvalitě (tj. denzitě/hustotě). Řešení tohoto dílčího problému bylo realizová-




      
 
 
            a)                     b)       c) 
 
Obr. 7.23: Typické příklady modelů spongiózní kosti pro BV/TV = 0,4: a) vzorek 8x20x1, b) vzorek 5x13x0.5, c) 
vzorek 4x8x1 
 
V programovacím jazyce APDL45 byl vytvořen algoritmus pro vytváření 2-D modelu geo-
metrie spongiózní kosti o různé denzitě, charakterizované veličinou BV/TV. Základem mode-
lu geometrie byl kvádr46 o rozměrech A×L×T, přičemţ byly vytvořeny tři rozměrové varian-
ty: 8×20×1mm, 5×13×0,5mm a 4×8×1mm (rozměry byly voleny náhodně, avšak tak, aby 
nepřesahovaly přibliţné rozměry příčného průřezu corpus mandibulae – tomu odpovídá první 
rozměrová varianta). Do těchto kvádrů byly „vrtány“ kruhové otvory – póry v kostní tkáni, 
jejichţ poloha byla určována náhodně v mezích daných rozměry základního obrysu a jejichţ 
velikost byla dána náhodně v rozmezí 0,2-1,6 mm (mezní rozměry pórů odměřené 
z fotografie řezu čelisti – viz obr. 7.1a). Algoritmus byl nastaven tak, aby se ţádný otvor ne-
překrýval s jiným, přičemţ nejbliţší moţná mezera mezi dvěma otvory byla tmin=0,05mm 
(minimal trabecular thickness, [166]) – viz obr. 7.23. Takto bylo pro kaţdý rozměr vytvořeno 
800 různých modelů – vţdy 100 pro okolí BV/TV = 0,3; 0,35; 0,4; 0,45; 0,5; 0,55; 0,6 a 0,65. 
                                                 
45 Ansys Parametric Design Language 
46 Třetí rozměr je oproti prvním dvěma velmi malý a v prostředí Ansysu byl modelován funkcí „Plane stress 






Volba právě takových poměrů vychází z experimentálně zjištěných hodnot pro normální kva-
litu kosti – viz str. 37. Předkládaný model neměl být modelem spongiózy celé čelisti, ale 
vzorkem kosti s určitou hodnotou hustoty spongiózní tkáně pro určení zdánlivého modulu 
pruţnosti, a to pro normální kost47. Materiál takto vytvořeného vzorku spongiózní kosti byl 
modelován lineárním isotropním modelem, jehoţ modul pruţnosti a Poissonovo číslo odpoví-
dají kortikální kosti, tj. E=13 700 MPa,  = 0,3. 
Vytvořené plochy o dané tloušťce byly ve výpočtovém systému Ansys 11.0 diskretizovány 
osmiuzlovým kvadratickým elementem PLANE82, přičemţ všem uzlům na spodní hranici 
modelu bylo zamezeno posuvu ve všech směrech a všem uzlům na horní hranici modelu byla 
předepsána deformační okrajová podmínka – posuv UY=0,001mm. U takto deformačně zatí-
ţeného modelu se posléze zjišťovala síla FR ve spodní vazbě a dle vztahu (6) byl pro daný 
poměr BV/TV určován příslušný zdánlivý modul pruţnosti. Ze získaného souboru hodnot 
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Na modelech tří rozměrových typů s náhodně vytvořenou architekturou trámečků byla tedy 
určována velikost zdánlivého modulu pruţnosti spongiózní kosti pro různou hodnotu BV/TV. 
Na obr. 7.24 je znázorněn výsledný průběh pro všechny tři získané soubory hodnot, přičemţ 
je evidentní, ţe s klesající hustotou spongiózní kosti klesá také zdánlivý modul pruţnosti. 
Z téhoţ grafu je také patrný rozdíl mezi vzorky rozdílných rozměrů – u menšího vzorku je 
znatelně větší rozptyl neţ u vzorku většího. Na základě získaných dat je moţné provést odhad 
zdánlivého modulu pruţnosti pro poţadovanou kvalitu kostní tkáně (viz rov. (7) – (9), R2 = 
0,494; 0,699; 0,871). Jeho hodnota se v případě normální spongiózy pohybuje v rozmezí cca 




Obr. 7.24: Zdánlivý modul pruţnosti v tahu spongiózy v závislosti na její kvalitě 
 
 
                                                 
47 Normální kost lze z hlediska hustoty spongiózy vymezit poměrem BV/TV=0,35-0,4. Pro účely této analýzy 
nebylo potřeba se zabývat spongiózou s horší nebo špatnou denzitou (okolo BV/TV=0,1) – pro tyto poměry by 
bylo potřeba vytvořit nový algoritmus, který by byl na vyšší úrovni neţ ten stávající. Algoritmus, který byl pou-
ţit, totiţ měl při sniţujícím se BV/TV rostoucí časové nároky na vytváření architektury kosti a hodnota 0,3 pro 
něj byla z tohoto hlediska hraniční. Jednoduše řečeno při nízké hodnotě BV/TV jiţ zbývalo málo prostoru ve 





                          Vzorek 4×8×1: E = 136,0∙e4,762∙(BV/TV) (7) 
 
                          Vzorek 5×13×0,5: E = 97,82∙e5,458∙(BV/TV) (8) 
 
                          Vzorek 8×20×1: E = 90,88∙e5,301∙(BV/TV) (9) 
 
 
Pro vyšší hodnoty BV/TV je rozptyl vypočtených hodnot větší, jelikoţ rozloţení dutin 
v modelu je variabilnější. S klesající denzitou se zvyšuje mnoţství dutin, výsledný tvar kosti 
je pravidelnější a rozptyl je tedy niţší.  
Závěrem této analýzy lze říci, ţe se podařilo sníţit rozsah pouţitelných hodnot modulu 
pruţnosti normální spongiózy na 581 – 914MPa, avšak tento rozsah je třeba brát do úvahy se 
všemi okolnostmi. Jedná se o spongiózu, která je modelována homogenní oblastí bez jakých-
koli pórů a která má v kaţdém místě a ve všech směrech stejné vlastnosti. Je to tedy tzv. zdán-
livý modul pruţnosti a výsledné hodnoty mechanických veličin, které budou získány 
z výpočtů, musí být posuzovány z tohoto hlediska.  
Na základě analýzy byly tedy navrţeny následující varianty charakteristik modelu materiálu 
spongiózní kosti. „Hlavní“ variantou je hodnota 690MPa, která spadá do zjištěného rozsahu 
pro normální kost a která se také objevuje v některých publikovaných pracích zabývajících se 
modelováním dolní čelisti. Ostatní varianty jsou navrţeny tak, aby reprezentovaly jednoznač-
ně kvalitativně odlišnou spongiózu – tedy velmi špatnou (s modulem pruţnosti 10 aţ 100 
MPa), případně velmi kvalitní (1000 MPa). Tyto hodnoty budou pouţity v citlivostních ana-
lýzách, v nichţ se bude posuzovat vliv kvality kosti na mechanické veličiny, popisující de-
formačně napěťové stavy kosti při skusu. V následující tabulce je přehled těchto charakteris-














Tab. 19: Návrh variant charakteristik lineárně isotropního modelu materiálu spongiózy. U některých citlivost-
ních analýz byly pouţity i další hodnoty E (200, 400… 800). V takovém případě je označení SPO_LIN_Exxx, kde 




Obr. 7.25: Model materiálu spongiózní kosti 
  
E = 690 MPa 
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7.2.2 Analýza možností použití různých modelů materiálu periodontia 
 
Periodontium je měkká tkáň a oproti ostatním prvkům řešené soustavy se vyznačuje svou 
vysokou deformovatelností. I tato tkáň je materiálem nehomogenním, nelineárním a aniso-
tropním, který navíc vykazuje významné viskoelastické chování. Tyto vlastnosti ovlivňují 
pohyblivost zubu v kostěném lůţku, která se dá měřit a na jejímţ základě lze nepřímou úlo-
hou zjišťovat charakteristiky modelů materiálu této tkáně. Samozřejmě lze pouţít tradiční 
experimentální metody a na vhodně upraveném vzorku (viz obr. 2.4) provádět zkoušky za 
účelem získání těchto charakteristik. Avšak jak je zřejmé z tab. 8 (str. 52), v případě lineárně 
isotropního modelu je rozsah v literatuře uváděných hodnot příliš velký: E = 0,01 – 1379 
MPa
48
! Jakou hodnotu tedy pouţít? Z následujícího přehledu (tab. 20) vyplývá, ţe nejčastěji 
se uvádí hodnota modulu pruţnosti periodontia z intervalu 0,1 – 1 MPa, druhá největší skupi-
na náleţí intervalu 1 – 10 MPa. Pokud jde o Poissonovo číslo, zde panuje mezi jednotlivými 
autory relativní shoda. V naprosté většině jde o hodnotu z intervalu 0,45 – 0,49, přičemţ nej-
častěji se uvádí 0,45 (12×) a 0,49 (9×). Na základě těchto údajů byly navrţeny tři varianty 
lineárně isotropního modelu lišící se velikostí modulu pruţnosti – viz tab. 21. 
 
do 0,1 MPa 0,1-1 MPa 1-10 MPa 10-100 MPa nad 100 MPa 
3 12 9 4 1 
 
Tab. 20: Četnost charakteristik lineárního isotropního modelu z tab. 8 v různých intervalech (pokud zdroj uváděl 















Tab. 21: Návrh variant lineárního modelu periodontia 
 
V menší míře se pouţívají při výpočtovém modelování pro periodontium nelineární mode-
ly, včetně viskoelastických a hyperelastických. U těchto modelů však chybí dostatek podkla-
dů pro jejich vytváření a z hlediska úrovňové vyváţenosti by jejich pouţití ani nebylo zcela 
opodstatněné. Zajímavým se ale jeví model bilineárně isotropní. V tab. 9 na str. 52 je přehled 
charakteristik tohoto modelu, jak je uvádějí různí autoři. Tento model zahrnuje dvě hodnoty 
modulu pruţnosti E1 a E2 a hraniční deformací 𝜀12, při níţ dochází ke změně E1 na E2. Při 
okluzním zatíţení tento model lépe vystihuje pohyby zubu v lůţku, v němţ je prostřednictvím 
periodontia uloţen (viz obr. 5.31). Dle tab. 9 se hodnota E1 pohybuje v intervalu 0,05 – 0,15 
MPa. Tato nízká hodnota umoţní snazší pronikání zubu do lůţka a tedy strmější nárůst křivky 
na obr. 5.31 v první fázi. Druhá a třetí fáze pohyblivosti zubu se vyznačují pomalejším nárůs-
tem, křivka se blíţí spíše vodorovné čáře. Hodnota E2 se pak dle různých autorů pohybuje 
v intervalu 0,18 – 5,24 MPa. Přechod mezi těmito dvěma hodnotami se děje při deformaci 
𝜀12=0,062 – 0,13.  
                                                 
48 Tyto hodnoty se vztahují k periodontiu různých zubů horní i dolní čelisti, přičemţ není jisté, jestli periodonti-
um v různých oblastech má stejné vlastnosti. A zdaleka také není jasné, jak k těmto hodnotám dotyční autoři 
dospěli – popis experimentu podalo jen několik málo z nich, ostatní tyto hodnoty pouţívají při svém modelování 
bez bliţšího vysvětlení či zdůvodnění.  
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Na základě těchto údajů byla navrţena sada variant bilineárního modelu. Charakteristiky 
byly voleny tak, aby respektovaly nejčastěji uváděné hodnoty, tzn. u E1 je kladen důraz na 
hodnotu 0,05 MPa, E2 se pohybuje v rozmezí 0,1 – 2,5 MPa (průměrná hodnota uváděných 
hodnot je 2,04, ale častěji se uvádějí hodnoty kolem 0,2 MPa) a 𝜀12 bylo pro všechny varianty 
voleno shodně 0,075 – viz tab. 22 a obr. 7.26. 
 
  
E1 E2 12  
Označení 


















Tab. 22: Přehled variant bilineárního modelu periodontia 
 
Součástí navrţených variant je také varianta s označením PER_BIL_17, jejíţ druhý modul 
pruţnosti E2=10MPa, tedy je několikanásobně větší. Takto velká hodnota nebyla zjištěna v 
ţádném odborném článku a vychází pouze z intuice autora. Všichni uvedení autoři, kteří se 
zabývali bilineárním modelem, totiţ prováděli experimenty a výpočtové modelování pro vel-
mi malé zatěţovací síly nepřesahující 10N. Avšak při ţvýkání dochází k aţ dvacetkrát větší-
mu zatíţení! Pokud uváţíme, jak velké hodnoty modulu pruţnosti se uvádějí u lineárního mo-
delu, které v některých případech přesahují 50MPa, dá se očekávat, ţe při velmi nízkém mo-
dulu pruţnosti periodontia ve druhé a třetí zatěţovací fázi můţe dojít k velkým a nereálným 
posuvům zubu. Zdravý zub se můţe v lůţku při zatíţení 200N posunout o max. 0,05 – 0,1 
mm [22], [31]. Jak bude ukázáno dále, hodnota 10MPa pro druhou a třetí fázi je skutečně 








































Dosud probrané modely periodontia – lineární i bilineární – jsou specifické tím, ţe jsou iso-
tropní. Skutečné periodontium však isotropní není a dominuje v něm jeden směr – směr peri-
odontálních vláken. Jak uţ bylo řečeno, dá se na tuto tkáň pohlíţet jako na kompozit a ten lze 
modelovat lineárním ortotropním modelem materiálu. Takový model se pro periodontium 
v literatuře prakticky nevyskytuje a jeho vytvoření je proto jedním z přínosů této disertace.  
Pro vytvoření ortotropního modelu periodontia nebyl k dispozici dostatek podkladů, které 
by mohly být při modelování vyuţity. Nejsou známy ţádné soubory experimentálně naměře-
ných hodnot ortotropního modelu jako např. u kortikální kosti. Vycházet bylo moţné pouze 
z faktu, ţe periodontium je tvořeno vlákny a výplní. Na základě znalostí mechaniky kompozi-
tů lze obecně stanovit devět potřebných charakteristik ortotropního modelu – viz rov. (10) – 
(15) [42].  
 
 
𝐸1 = 𝐸𝑓 ∙ 𝑣𝑓 + 𝐸𝑚 ∙ 𝑣𝑚  
 
𝐸2 = 𝐸3 =
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𝐺12 = 𝐺13 =
𝐸1 ∙ 𝐸2









Kde E je modul pruţnosti v tahu, G modul pruţnosti ve smyku a  Poissonovo číslo. Číslice 
1, 2 a 3 se vztahují k hlavním materiálovým směrům, přičemţ „1“ označuje směr periodontál-
ních vláken. Vstupními údaji do těchto vztahů jsou moduly pruţnosti vláken a matrice, jejich 
Poissonova čísla a objemové podíly. Získání těchto vstupních dat se ale neobejde bez problé-
mů – neexistují relevantní zdroje, ze kterých by bylo moţno čerpat. Bylo tedy postupováno 
metodou „pokus-omyl“, přičemţ za kritérium vhodnosti modelových charakteristik byla opět 
stanovena velikost posuvu zubu při skusu, která by měla odpovídat fyziologické hodnotě 0,05 
– 0,1 mm.  
Na základě zkušeností bylo navrţeno 2×24 variant ortotropního modelu pro všechny kom-
binace modulu pruţnosti vláken (10 – 1000 MPa) a matrice (0,001 – 0,1 MPa) – viz tab. 23. 
Tyto kombinace byly vytvořeny jednak pro podíl vf:vm = 2:1, jednak vf:vm = 1:1 – přičemţ 
pravděpodobnější je první poměr, k němuţ se kloní i lékařská literatura. Poissonovo číslo by-
lo ve všech případech navrţeno 0,3 pro vlákno (f) a 0,5 pro matrici (m). Důvod této volby 
spočívá v charakteru těchto sloţek. Jak se ukáţe z dalšího textu, z hlediska posuvu zubu při 


































vf = 0,6666 Em [MPa] 
vm = 0,3333 0,1 0,01 0,001 
Ef [MPa] 
10 PER_ORT_11a PER_ORT_12a PER_ORT_13a 
50 PER_ORT_21a PER_ORT_22a PER_ORT_23a 
100 PER_ORT_31a PER_ORT_32a PER_ORT_33a 
150 PER_ORT_41a PER_ORT_42a PER_ORT_43a 
200 PER_ORT_51a PER_ORT_52a PER_ORT_53a 
250 PER_ORT_61a PER_ORT_62a PER_ORT_63a 
300 PER_ORT_71a PER_ORT_72a PER_ORT_73a 
1000 PER_ORT_81a PER_ORT_82a PER_ORT_83a 
 
vf = 0,5 Em [MPa] 
vm = 0,5 0,1 0,01 0,001 
Ef [MPa] 
10 PER_ORT_11b PER_ORT_12b PER_ORT_13b 
50 PER_ORT_21b PER_ORT_22b PER_ORT_23b 
100 PER_ORT_31b PER_ORT_32b PER_ORT_33b 
150 PER_ORT_41b PER_ORT_42b PER_ORT_43b 
200 PER_ORT_51b PER_ORT_52b PER_ORT_53b 
250 PER_ORT_61b PER_ORT_62b PER_ORT_63b 
300 PER_ORT_71b PER_ORT_72b PER_ORT_73b 
1000 PER_ORT_81b PER_ORT_82b PER_ORT_83b 
 
 
Tab. 23: Návrh variant ortotropního modelu periodontia + označení 
 
Specifickou částí periodontia je jeho apikální část. Při okluzi zde periodontální vlákna zů-
stávají nefunkční a zapojují se teprve při extrakčním zatíţení (vlákna jsou zde kolmo na kost a 
při okluzi zůstávají zvlněná). Pro část periodontia v délce 0,75mm od apikálního vrcholu byl 
proto u modelu respektujícího tento fakt uvaţován lineární isotropní materiál s E=0,1MPa a 
µ=0,45 – viz obr. 7.27, ozn. PEA_LIN, příp. byl z této oblasti zcela odstraněn materiál perio-



















7.3 Model vazeb 
 
7.3.1 2D model 
 
U testovacích výpočtů na dvojrozměrném modelu byla kost vázána na střední části bukální 
a linguální hranice zamezením posuvů ve všech směrech. U modelovaného řezu není mnoho 
moţností a tato vazba vychází především z faktu, ţe kortikální kost má o řád vyšší modul 
pruţnosti neţ spongiózní kost. Vazba zub-periodontium a periodontium-kost byla realizována 




Obr. 7.28: Model vazeb u 2D modelu 
 
7.3.2 3D model 
 
V případě trojrozměrných modelů je moţné vazbu modelovat trojím způsobem. U segmentu 
čelisti (xx_3DSEG1 a xx_3DSEG3) byla kost vázána na distálním řezu, kde bylo zamezeno 
posuvům ve všech směrech. Pokud u modelu celé čelisti nebyla modelována chrupavka a če-
listní disk, byly všechny posuvy zamezeny na stykové kondylární ploše caput mandibulae. 
Pokud byl u celé čelisti modelován i disk s chrupavkou, pak tato vazba byla na čelistním dis-
ku - na té stykové straně, kde by docházelo ke kontaktu se spánkovou kostí. 
Kromě vazby v oblasti kloubu byl model čelisti vázán také pomocí svalů. V úponových 
místech byla čelist spojena s prutovými elementy představujícími příslušné ţvýkací svaly. 
Začátky těchto svalů, které ve skutečnosti spojují čelist s lebkou, byly vázány v prostoru za-
mezením posuvů ve všech směrech. Pokud byly do modelu zahrnuty kloubní vazy a pouzdro, 
pak tyto byly modelovány stejně. Poloha úponových míst byla modelována v souladu 
s anatomickými poznatky, jak byly přiblíţeny v analýze prvků řešené soustavy49. 
Vazba zub-periodontium a periodontium-kost byla realizována buď pevným spojením pro-
střednictvím společných konečnoprvkových uzlů těchto tkání, nebo pomocí kontaktních ele-
mentů. U modelu čelistního kloubu, který zahrnoval chrupavku a disk, byla jejich vazba zajiš-
těna kontaktními elementy (více viz kap. 7.5). 
                                                 
49 Primárně byly pro analýzy zvoleny směry svalů dle Trainora (viz tab. 11). Srovnání výsledků při uvaţování 












Obr. 7.29: Model vazeb u 3D modelu: a) segment čelisti, b) celá čelist bez chrupavky a disku – pevná vazba 











  vazba kosti 
vazba 
zub/periodontium 




pevné spojení NE NE VAZBA_2D 
3D 
segment 
distální řez pevné spojení NE NE VAZBA_3D_SEG1 
distální řez kontaktní úloha NE NE VAZBA_3D_SEG2 
celá čelist 
kloub - pevně pevné spojení ANO NE VAZBA_3D_WM1 
kloub - pevně kontaktní úloha ANO NE VAZBA_3D_WM2 
kloub - kontaktní 
úloha, disk - pevně 
pevné spojení ANO NE VAZBA_3D_WM3 
kloub - kontaktní 
úloha, disk - pevně 
kontaktní úloha ANO NE VAZBA_3D_WM4 
kloub - kontaktní 
úloha, disk - pevně 
pevné spojení ANO ANO VAZBA_3D_WM5 
 
Tab. 24: Přehled pouţitých modelů vazeb; *) směry svalů dle Trainora 
 
 
7.4 Model zatíţení 
 
Ve všech případech byl zatěţován zub (či skupina zubů), a to buď ve směru koronoapikál-
ním (v ose zubu), nebo bukolinguálním (kolmo na osu zubu směrem do ústní dutiny). U 3D 
modelu bylo koronoapikální zatíţení 200N, bukolinguální zatíţení je ve skutečnosti mnoho-
násobně menší, proto bylo modelováno 20N. V některých případech, které budou na přísluš-
ném místě specifikovány, byla síla pouze 2N. Síla byla aplikována na korunku tak, aby bylo 
simulováno rozloţení síly při běţném ţvýkání na povrch korunky zubu. U 2D modelu bylo 
koronoapikální zatíţení 36N. Tato hodnota byla stanovena jako ekvivalent 200N u 3D modelu 
(bylo přepočítáno ze zatíţení/plocha na zatíţení/čára). Velikosti sil vycházejí z analýzy na str. 
63 – 65, přičemţ při pouţití lineárních modelů materiálu lze provést přepočet výsledků pro 
jiná zatíţení, zejm. pro velikosti sil podle Hajiana [201]. 
Specifickým případem byl případ s modelem geometrie ALL_3DSEG14. V tomto případě 
byly pouţity tři různé modely zatíţení50 respektující nejběţnější případy reálného ţvýkání – 
viz Nankaliho klasifikace na obr. 5.50. Prvním modelem bylo zatíţení 200N na všech řezá-
cích současně (A – anteriorní rozloţení skusových sil), druhým modelem bylo zatíţení 200N 
na první a druhý molár (PUL – posteriorní unilaterální rozloţení skusových sil na levé straně) 
a třetím modelem bylo zatíţení 200N na prvních a druhých molárech na obou stranách (PB - 
posteriorní bilaterální rozloţení skusových sil). I v těchto případech šlo pokaţdé o koronoapi-
kální zatíţení. 
Pro model zatíţení bylo zavedeno označení, jehoţ schéma je: 
xx_Fyy_zz 
kde xx = označení zubu I1 aţ M7, Fyy = velikost působící síly v [N], zz = směr zatíţení (te-
dy KA = koronoapikální, BL = bukolinguální). Např. označení I2_F200_BL znamená zatíţení 




                                                 







        
      a)                      b) 
 
Obr. 7.30: Model zatíţení: a) 2D model, b) 3D model 
 
 
7.5 Konečnoprvkový model 
 
Konečnoprvkový model je tvořen sítí elementů51 konečné velikosti. Původně spojité tvary 
jednotlivých částí soustavy jsou diskretizovány těmito elementy, přičemţ obecně platí pravi-
dlo, podle kterého čím hustější je diskretizace (a tedy konečnoprvková síť), tím dostáváme 
věrohodnější výsledky - avšak tím také narůstá výpočtový čas. V tomto směru je podstatné 
vhodně navrhnout rozloţení sítě a také mít k dispozici odpovídající výpočetní techniku, díky 
které bychom mohli zmírnit časový dopad při vytváření a řešení modelů vyšší úrovně.  
Síť konečnoprvkového modelu byla vytvářena v preprocesoru výpočtového systému Ansys, 
který obsahuje rozsáhlou knihovnu různých typů elementů a umoţňuje efektivně generovat 
síť dle poţadavků uţivatele, a to jak síť volnou (free), tak pravidelnou („mapovanou“ - map-
ped/sweeped). V případě modelu dolní čelisti a dalších částí ţvýkacího aparátu byly pouţity 
oba typy sítí. Pokud jde o volnou síť, stačí vhodně rozvrhnout velikosti elementů, avšak u 
mapované sítě je třeba zvolit vhodnou strategii uţ při vytváření modelu geometrie. Tvorba 
pravidelné sítě je totiţ omezena určitými striktními poţadavky na geometrii modelu, na němţ 
se má síť vytvářet. Je proto nutné zváţit, zda je efektivní vytvářet právě mapovanou síť – 
tvorba geometrie pro mapovanou síť můţe být zejména u sloţitějších tvarů poměrně náročná. 
Kvalitativní rozdíl ve výsledcích získaných z volné a mapované sítě není prakticky ţádný, 
avšak u mapované sítě můţeme sníţit počet potřebných diskretizačních elementů a tím i vý-
počtový čas. Z těchto důvodů se jevilo jako nejvhodnější vytvořit mapovanou síť pouze u 
zubů, periodontia a chrupavky, v některých případech i u kosti, resp. části corpus mandibulae, 
v níţ nebyl modelován zub.  
                                                 
51 Aby nedocházelo k nedorozumění a k záměnám při pouţití pojmu „prvek“, je v celé práci tento pojem pouţí-
ván pouze ve smyslu „prvek řešené soustavy“, tj. v tomto případě jako část ţvýkacího aparátu (zub, ţvýkací sval, 
čelist apod.). Prvek z hlediska metody konečných prvků (MKP) je označován pojmem „element“. Z adjektiva 






Konečnoprvková síť souvisí také s tvorbou modelu vazeb mezi jednotlivými prvky řešené 
soustavy. Lze vytvořit pevnou vazbu tím, ţe oba sousedící prvky mají společnou hranici, kte-
rá je tvořena konečnoprvkovými uzly náleţejícími zároveň oběma prvkům. Lze však také 
vazbu modelovat pouţitím kontaktních elementů, které se přiřadí na kontaktní plochy souse-
dících prvků. Podle druhu algoritmu kontaktní úlohy lze ještě dále vazby rozlišovat podle 
vlastností, které daný algoritmus (příp. nastavení kontaktních elementů) umoţňuje. 
 Při tvorbě konečnoprvkového modelu dolní čelisti ve fyziologickém stavu bylo pouţito 
celkem sedm typů elementů. Přehled jednotlivých typů, jejich charakteristika a stručný nástin 
konkrétního pouţití je uveden v tab. 25. Popis tvorby sítě jednotlivých prvků a mnoţství ele-
mentů potřebných k jejich diskretizaci je podán v následujícím textu. 
 
 
Označení Popis Použití Schéma [200] 
LINK10 
2-uzlový element s bilineární 
maticí tuhosti umožňující pou-
ze tahové/tlakové zatížení; zde 
použita tension-only varianta 
(KEYOPT(3)=0)  
Svaly, vazy, kloubní pouzdro 
 
PLANE82 
8-uzlový element s kvadratic-
kou bází (2°V/uzel) 
2D geometrie (P2_2DSEG1) 
  
SOLID92 
10-uzlový element s kvadratic-
kou bází (3°V/uzel), degenero-
vaný SOLID95 pro nepravidel-
nější geometrie 




20-uzlový element s kvadratic-
kou bází (3°V/uzel), pro mapo-
vanou síť (pyramidová varianta 
pro přechod free-mapped 
mesh) 
Zub, periodontium, chrupavka, 
v některých případech 
(xx_3DWM1) kost corpus 
mandibulae 
  
TARGE170 Kontaktní elementy pro 3D 
model, přiřazen kontaktním 










ment, napomáhá generování 
sítě apod., zde použita 8-uzlová 
varianta 3D quadrilateral 
(KEYOPT(1)=7) 
dle aktuální potřeby 
  
 





    




Obr. 7.31: Konečnoprvková síť zubů I1, I2, C. P1, P2, M1, M2 a detail rozloţení elementů uvnitř zubu (P1) 
 
Diskretizace modelu geometrie jednotlivých zubů probíhala ve dvou krocích. 1) Zdrojový 
objem kaţdého zubu, jak byl vytvořen v softwarech Rhinoceros a SolidWorks, byl v Ansysu 
rozdělen na dílčí objemy tak, aby kaţdý měl šest stran. To bylo nutnou podmínkou pro úspěš-
nou tvorbu pravidelné sítě příkazem sweep. Kaţdá modelovací strategie, která má úspěšně 
vést k mapované/sweepované síti, vyţaduje tzv. zdrojové (source) a cílové (target) plochy a 
dvě aţ čtyři plášťové plochy. Praktická realizace vlastně spočívala v přidání vnitřních dělících 
ploch a znovuvytvoření příslušných objemů. 2) Ve druhém kroku následovala diskretizace 
těchto dílčích objemů elementy typu SOLID95. Globální velikost elementu byla nastavena na 
0,35mm. 
Diskretizace geometrie periodontia probíhala obdobným způsobem jako v případě zubu. 
Rozdíl byl v pracnosti prvního kroku, kdy se musel objem celého periodontia rozdělit na větší 
počet dílčích objemů. Při tloušťce periodontální vrstvy 0,25mm totiţ docházelo k častým ko-
lizím s mezními moţnostmi tvorby sítě Ansysovského preprocesoru. Před vlastní tvorbou sítě 
bylo nezřídka potřeba vytvořit tzv. virtuální geometrii pomocí příkazu concatanate. Protoţe 
opět šlo o pravidelnou síť, byl pouţit element typu SOLID95, globální velikost 0,35mm a po 
tloušťce byly nastaveny 4 elementy.  
Segment kosti – spongiózy i kortikály – byl diskretizován elementem typu SOLID92. Tedy 
kvůli komplikovanému tvaru alveolu byla tato část tvořena volnou sítí, jelikoţ tvorba pravi-
delnější sítě by byla příliš náročná. Globální velikost elementů byla stanovena 1,5mm, avšak 












Obr. 7.32: Konečnoprvková síť periodontia kolem I1, I2, C. P1, P2, M1, M2 a detail rozloţení elementů uvnitř 
periodontia (P1). Fialová oblast v dolní části periodontia = apikální část s modelem materiálu PEA_LIN (v 
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Globální velikosti elementů zubů, periodontia a přilehlých částí modelu kosti byly stanove-
ny na základě citlivostní analýzy. Stejně tak byla provedena citlivostní analýza, jejímţ cílem 





Obr. 7.34: První a třetí hlavní napětí ve spongióze v závislosti na počtu elementů po tloušťce periodontia – ma-




Obr. 7.35: První a třetí hlavní napětí v kortikále v závislosti na počtu elementů po tloušťce periodontia – mapo-






















Počet elementů po tloušťce
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Nejprve byla provedena analýza počtu elementů po tloušťce periodontia. Tato analýza 
předpokládala mapovanou síť, u níţ bylo moţné volit příslušný počet elementů. Počet byl 
měněn v rozsahu 1 aţ 6, přičemţ globální velikost elementu byla nastavena na 0,35mm. Kro-
mě mapované sítě byl proveden kontrolní výpočet pro volnou síť. 
Z výsledků prezentovaných na obr. 7.34 – 7.36 vyplývá, ţe v případě mapované sítě jeden 
element po tloušťce periodontia vede k výrazně odlišným výsledkům, neţ tomu je u většího 
počtu. U dvou a tří elementů dochází k nepatrným změnám v napětích v kosti a koronoapikál-
ním posuvu zubu. Od čtyř elementů se výsledky prakticky nemění a další přidávání počtu 
elementů nemá z hlediska zpřesňování výsledků význam. Zajímavým zjištěním je, ţe stejné 
výsledky jako pro mapovanou síť o více elementech po tloušťce periodontia dává volná síť 
vytvořená z elementu typu SOLID92 o stejné velikosti – varianta byla v grafech klasifikována 




Obr. 7.37: První a třetí hlavní napětí ve spongióze v závislosti na velikosti elementu 
 
 
Obr. 7.38: První a třetí hlavní napětí v kortikále v závislosti na velikosti elementu 
 
Dále byla provedena analýza vlivu globální velikosti elementu zubu, periodontia a okolních 
částí kosti. Velikost elementu byla měněna v rozsahu 0,35 – 0,75mm a bylo opět porovnáváno 
první a třetí hlavní napětí v obou kostních tkáních. Byl pouţit model periodontia se čtyřmi 
elementy po jeho tloušťce.  
Z obr. 7.37 a 7.38 je patrné, ţe od velikosti cca 0,5mm je změna prvního a třetího hlavního 
napětí nepatrná, v případě 0,35 – 0,45mm je rozdíl ve výsledcích třetího hl. napětí menší neţ 
0,5%. 
Na základě těchto citlivostních analýz bylo tedy dále počítáno pouze s globální velikostí 
elementů uvedených částí 0,35mm a s 4 elementy po tloušťce periodontia. Analýzy byly pro-
vedeny na výpočtovém modelu s těmito dílčími modely: I2_3DSEG1; VAZBA_3D_SEG2; 


































Dále bylo potřeba rozhodnout, zda je nutné modelovat sklovinu. Prvotní předpoklad byl, ţe 
tato velmi tvrdá tkáň pokrývající povrch korunky zubu nemá ţádný vliv na výslednou napja-
tost a deformaci kosti. Tento předpoklad byl potvrzen srovnáním výsledků pro dva různé mo-
dely – jeden s modelovanou sklovinou (vytvořenou z elementů typu SOLID95) a druhý bez 
této tkáně (viz obr. 7.39a,b). Byl pouţit stejný výpočtový model jako u předchozí citlivostní 
analýzy, pouze přibyl dílčí model skloviny SKL_LIN. První i třetí hlavní napětí se v obou 
případech lišila max. o 0,1%. Pro ilustraci lze uvést i rozdíl průběhu prvního a třetího hlavní-
ho přetvoření v půlce výšky zubu v ekvidistantní vzdálenosti 0,5mm od periodontia (viz obr. 




                               a)                          b)                            c) 
 




Obr. 7.40: Průběh 1. a 3. hlavního přetvoření ve vzdálenosti 0,5mm od periodontia: s/bez skloviny 
97 
 
Stejným způsobem bylo třeba ověřit52 nutnost modelování zubní dřeně – pulpy. Ta byla vy-
tvořena změnou materiálových vlastností části modelu zubu (modifikací materiálu konečno-
prvkových elementů) – byl zde pouţit model PUL_LIN (viz obr. 7.39c). Z výsledků výpočtu 
byl sice patrný větší vliv na napětí a přetvoření kosti neţ u zahrnutí modelu skloviny, avšak i 
tento vliv je nepatrný a nepodstatný. Rozdíl v maximálních hlavních napětích je max. 0,5%, 
maximální hlavní přetvoření se liší max. o 0,1% - viz ilustrativní obr. 7.41. Je tedy zřejmé, ţe 
ani případné modelování pulpy by nemělo významný vliv na konečné výsledky, a proto neby-





Obr. 7.41: Průběh 1. a 3. hlavního přetvoření ve vzdálenosti 0,5mm od periodontia: s/bez pulpy 
 
U modelu kosti celé čelisti (xx_3DWM1) byla vytvořena volná síť z elementů typu SO-
LID92. U těch částí corpus mandibulae, u kterých to bylo moţné, byla vytvořena mapovaná 
síť z elementů SOLID95. V okolí zubu byl charakter sítě stejný, jak byl popsán výše (např. 
obr. 7.33), globální velikost elementů byla 3mm, v některých místech (hrana na linea obliqua, 
procesessus coronoideus a incisura mandibulae) byla síť zjemněna elementem o velikosti 
1mm. Povrch caput mandibulae byl pokryt pravidelnější sítí pyramidových elementů (tzn. na 
povrchu zřetelná čtyřhranná základna pyramidového elementu) o velikosti 0,5mm.  
U modelu kosti celé čelisti se všemi zuby (ALL_3DWM14) bylo postupováno stejně, s tím 
rozdílem, ţe na corpus mandibulae jiţ nezbýval prostor pro vytvoření mapované sítě, tedy 
celá síť byla volná.  
 
                                                 
52 Analýzy potřeby modelovat či nemodelovat sklovinu a pulpu jsou uváděny právě na tomto místě (a ne v kapi-
tole 9) proto, ţe tvorba těchto prvků soustavy úzce souvisí s tvorbou konečnoprvkové sítě (primárně byla 
v Ansysu vytvářena právě síť a objemový model chrupavky a disku byl vytvořen spolu s ní jako vedlejší pro-




Obr. 7.42: Ukázka konečnoprvkové sítě celé čelisti (C_3DWM1) 
 
U modelů, jejichţ součástí byl téţ model temporomandibulárního kloubu, bylo třeba vytvo-
řit konečnoprvkové sítě chrupavky a disku. V obou případech šlo o pravidelnou síť elementů 
SOLID95 vytvořenou funkcí sweep. Globální velikost elementů souhlasila s velikostí povr-
chových elementů caput mandibulae – tedy 0,5mm. Chrupavku tvořily po tloušťce tři elemen-
ty. 
 




      
 
Posledními prvky, na nichţ bylo potřeba vytvořit konečnoprvkovou síť, byly svaly, vazy a 
kloubní pouzdro. Tyto prvky byly vytvořeny z elementů typu LINK10 ve variantě tension-
only (lanový element). Tento typ elementu zajistí, ţe jakmile sval/vaz začne být namáhán 
tlakovým zatíţením, tuhost elementu klesne k nule a přestává se účastnit aktivity ţvýkacího 









Obr. 7.44: Tvorba konečnoprvkového modelu 
svalu – ukázka svalu m.masseter 
Obr. 7.43: Konečnoprvková síť 
chrupavky a disku 
 











Vlastní tvorba konečnoprvkových svalů spočívala nejprve ve vymezení úponových míst na 
čelisti a vytvoření komponent z uzlů, kterými byla tato místa na povrchu čelisti tvořena. Dále 
bylo třeba vytvořit šest záchytných uzlů v prostoru, které modelovaly počátky svalů na lebce. 
Konkrétní sval pak byl vytvořen spojením všech příslušných úponových uzlů na čelisti s pří-
slušným záchytným uzlem v prostoru53. Jednotlivým svalům pak bylo prostřednictvím ansy-
sovské reálné konstanty elementu LINK10 nutné přiřadit charakteristiky příčného průřezu54. 




Naprosto stejným způsobem byly vytvořeny kloubní vazy a také kloubní pouzdro – viz obr. 
7.29. Při kontrolním výpočtu na modelu C_3DWM1 však bylo zjištěno, ţe normálová síla v 
elementech vazů a kloubního pouzdra je nulová. Tj. při zatíţení celé soustavy dojde k tlako-
vému namáhání vazů a pouzdra, coţ při lanovém charakteru těchto elementů a při pouţití bi-
lineárního elementu LINK10 má za následek deaktivaci těchto elementů, resp. sníţení jejich 
tuhosti na nulu. Z toho lze vyvodit závěr, ţe při daném způsobu zatíţení čelisti vazy stejně 
jako kloubní pouzdro nehrají roli, která by měla při řešení našeho problému význam. Z tohoto 
důvodu nebyly vazy ani kloubní pouzdro v dalším řešení do výpočtových modelů zahrnová-
ny.  
 
          
     a)                    b)                      c) 
 
Obr. 7.45: Hlavní materiálové směry ortotropního modelu periodontia: a) hlavní směry v mediálním řezu, b) 
hlavní směr transverzálním řezu, c) celkový pohled na periodontium rozdělené na segmenty s různými lokálními 
kartézskými souřadnými systémy 
 
Dále bylo v souvislosti s tvorbou konečnoprvkového modelu potřeba objasnit, jakým způ-
sobem nastavit hlavní materiálové směry elementů, u nichţ byl pouţit ortotropní model mate-
riálu. Jde zejména o periodontium, jehoţ hlavní materiálové směry – reprezentované směry 
periodontálních vláken – mají velmi specifický charakter. Při pohledu na transversální řez 
                                                 
53 Při velkých počtech uzlů, se kterými bylo nutno pracovat, je pochopitelně nemoţné spojovat jednotlivé uzly 
„ručně“ – je třeba vytvořit v programovacím jazyku APDL vhodné makro, kterým lze tento proces zautomatizo-
vat. Zvláště výhodným bylo v tomto případě pouţití matic s textovým řetězcem, které lze vytvořit příkazem 
*DIM,component,CHAR,12,1 – kde „component“ je název matice a číslo 12 udává počet všech úpono-
vých míst – tzn. 6 na čelisti (po třech na levé a pravé straně) a 6 v prostoru (na lebce). Tuto matici pak lze naplnit 
názvy komponent uzlů jednotlivých úponových míst, jak byly vytvořeny příkazem CM,temp_c1,NODE (pří-
klad pro komponentu úponu m.temporalis). 
54 Reálná konstanta = Plocha příčného průřezu svalu/počet elementů příslušného svalu 
100 
 
jsou tato vlákna orientována ze zubu kolmo k alveolární kosti. Při pohledu na řez mediální 
nebo frontální (či jakýkoli jiný směr kolmý na transverzální) jsou vlákna orientována od zubu 
ke kosti pod úhlem 45°. Za třetí hlavní směr lze povaţovat transverzální profil periodontální 
vrstvy. Takový souřadný systém je neobvyklý a preprocesor Ansysu jej nenabízí. Bylo proto 
nutné rozdělit konečnoprvkovou síť periodontia na segmenty, jejichţ elementy by měly lokál-
ní kartézské souřadné systémy s osami respektujícími hlavní materiálové směry té části perio-
dontia, k níţ se segment vázal. K tomuto účelu bylo v jazyce APDL vytvořeno makro, jehoţ 


































kwpave,n1    






   *do,i,1,nn,1 
 
      csys,11  
      wpave,0,0,0  
      wpcsys,-1    
 
      esel,s,mat,,3 
      nsle,s,all 
 
      nsel,r,loc,y,-(j-1)*qq+(360/nn)*(i-1),-(j-1)*qq+(360/nn)*i  
      esln,r,all 
 
 
      wpro,-(j-1)*qq+(180/nn)+(i-1)*(360/nn),,  
 
      wpro,,,alfa      
      cswpla,20+i+(j-1)*10,0,1,1,     
      emodif,all,esys,20+i+(j-1)*10    
 
   *enddo 
 





Řádky 1-4 tohoto makra vytvářejí nový lokální válcový souřadný systém, jehoţ osa leţí v  
koronoapikální ose zubu. Tento souřadný systém je aktivován řádky 10-12. V následujících 
řádcích je pak proveden výběr elementů a uzlů náleţejících pouze konečnoprvkové síti perio-
dontia v rámci aktivovaného válcového systému. V řádcích 17-18 je provedena re-selekce 
uzlů a elementů, které leţí v jisté válcové výseči o předem stanoveném úhlu. U takto re-
selektovaných elementů se vytvoří nový souřadný systém – kartézský – jenţ je natočen oproti 
původnímu o úhel 45° (alfa). Tento proces je opakován dostatečně dlouho, dokud se souřadné 
systémy všech elementů neblíţí poţadovanému systému (toto je zajištěno několikerým opa-
kováním základního cyklu). Pro doplnění je moţné uvést, ţe pouţité konstanty mají následu-
jící význam: qq – pomocný („čistící“) úhel, nn – počet segmentů, které mají být vytvořeny, 
mm – počet „čistících“ cyklů.  
Součástí makra byla i modifikace lokálních souřadných systémů elementů v apikální části 
(na sférický souřadný systém), avšak výhodnější se jevilo pro tyto elementy pouţití změny 
materiálových vlastností na PEA_LIN (více odpovídá ne-aktivitě vazů při okluzi v této části). 
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Přiřazení hlavních materiálových směrů kortikály v případě pouţití modelu KOR_ORT jiţ 
nebylo tak sloţité a obešlo se bez výraznějších komplikací. Hlavní materiálové směry korti-
kální kosti byly nastaveny v souladu s obr. 5.15. 
 
 
   
 
Obr. 7.46: Schématické vyznačení kontaktních dvojic v obou kontaktních oblastech 
 
Jak jiţ bylo zmíněno v kap. 7.3 (Model vazeb), byly některé prvky spojeny kontaktními 
elementy. Jednalo se o dvě oblasti: První oblastí byla vazba zub-periodontium/periodontium-
kost (lamina dura) a druhou pak vazba disk-chrupavka. Kontaktní úloha patří mezi nelineari-
ty, které zvyšují náročnost řešení problému. Je proto nutné při vytváření kontaktních dvojic 
vhodně nastavit vlastnosti kontaktních elementů a jejich algoritmus (a posléze také vhodný 
řešič).  
Fyziologické spojení kosti s periodontiem a periodontia se zubem má v podstatě charakter 
pevného spojení (nedochází k prokluzům apod.) - jednotlivé tkáně jsou do sebe vrostlé. Aby 
byl urychlen výpočet, byl proto tento kontakt řešen s vyuţitím algoritmu MPC (multipoint 
constraint), který umoţňuje pevné spojení analogické k vazbě dvou sousedních prvků pro-
střednictvím společných uzlů – s tím rozdílem, ţe sítě sousedících prvků mohou být odlišné. 
U kontaktních elementů s tímto algoritmem pak není nutné nastavovat normálovou kontaktní 
tuhost (FKN) ani součinitel tření. Pouţití tohoto algoritmu výrazně zrychluje výpočtový čas, 
protoţe nevznikají ţádné penetrace a kontakt se celou dobu chová jako pevné spojení. 
U kontaktu chrupavky s diskem však nastává odlišná situace. Můţe docházet k prokluzům, 
spojení rozhodně není pevné (bonded) a na stykových plochách dochází při zatíţení k nárůstu 
kontaktního tlaku, který je jednou z mechanických veličin důleţitých pro hodnocení rozdílů 
fyziologického a patologického stavu. Z tohoto důvodu byla pro řešení kontaktní úlohy v této 
oblasti pouţita rozšířená Lagrangeova metoda, přičemţ bylo nastaveno normální chování 
kontaktních ploch (standard)55. U tohoto typu kontaktu je pak nutné nastavit velikost normá-
lové kontaktní tuhosti a také součinitel tření – primárně FKN=1 a f=0: Podrobnější analýza 
těchto kontaktů, včetně citlivostní analýzy hodnot tuhosti a tření, bude provedena na přísluš-
ném místě v dalším textu kapitoly 9. 
 
                                                 
55 V obou případech – tedy MPC i Lagrangeův algoritmus – byl nastaven cílový element TARGE typu „flexible“ 








V závěru této podkapitoly je ještě třeba zmínit se krátce o konečnoprvkové sítí 2D modelu 
(šlo o geometrii P1_2DSEG1.038/ P1_2DSEG1.019 a P1_2DSEG1). Síť byla vytvořena 
z konečnoprvkových elementů typu PLANE82 s globální velikostí 0,1mm a její výsledná po-

























Obr. 7.47: Konečnoprvková síť 2D modelu.  
 
Celkový počet elementů u 2D modelů byl 25-30 tisíc, počet uzlů nepřesáhl 100 tisíc. U 3D 
modelů segmentů s jedním nebo třemi zuby se počet elementů pohyboval v rozmezí 120-410 
tisíc (v závislosti na druhu zubu), počet uzlů se pohyboval v rozmezí 270-750 tisíc. V případě 
modelu čelisti se všemi zuby počet elementů narostl na 1,7 milionu, počet uzlů přesáhl 3 mi-
liony. 
 
xx xx_2DSEG1 xx_2DSEG1.038 xx_3DSEG1 xx_3DSEG3 xx_3DWM1 ALL_3DWM14 
I1 
 -  
         274 818              442 740              335 555     
     3 154 236 
I2          318 977              510 082              387 852     
C          381 979              577 119              458 405     
P1            92 738                80 176              398 163              664 013              452 313     
P2 
 -  
         417 863              732 794              549 819     
M1          483 610              751 406              562 835     
M2          458 942      -           534 835     
 
Tab. 27: Počty konečnoprvkových uzlů u různých modelů 
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8 REALIZACE ŘEŠENÍ  
 
Při řešení problému byla provedena řada testovacích výpočtů a citlivostních analýz, které 
byly nezbytné při ladění modelů a při určování vhodnosti jejich úrovně. Z důvodu velkého 
mnoţství získaných výsledků a také omezeného prostoru této disertační práce není moţné 
všechny dílčí výsledky uvést. V následujících odstavcích budou tedy prezentovány ty nejza-
jímavější výsledky, které významným způsobem přispívají k pochopení deformačně-
napěťových stavů dolní čelisti ve fyziologickém stavu. 
Celý objem řešených výpočtů se zakládal na různých úrovních jednotlivých dílčích modelů, 
jejich porovnávání a vyhodnocování nejdůleţitějších mechanických veličin. Kromě různých 
úrovní modelů geometrie (2D, 3D segment, 3D celá čelist) bylo předmětem zájmu vyhodno-
cování různých úrovní modelů materiálu (lineární isotropní, bilineární isotropní, lineární orto-
tropní). Dále byly vyhodnocovány různé úrovně modelů vazeb (pevné spojení, kontaktní spo-
jení) a zatíţení (koronoapikální, bukolinguální). Výsledky budou prezentovány zejm. formou 
grafů a nejzajímavějších napěťových a deformačních isoploch, v menší míře formou tabulek. 
Pro větší přehlednost bude hned za prezentací výsledků dílčích výpočtů uvedena jejich analý-
za a dílčí závěry. 
Veškeré výpočty byly realizovány s pouţitím řešiče PCG s nastavenou tolerancí 10-4 a s 
vhodným nastavením krokování (počet substepů se lišil u modelů s lineárním a nelineárním 
materiálem).  
Jelikoţ bylo nutné provést velké mnoţství sériových výpočtů na výpočtových modelech 
s modifikovanými dílčími modely (materiál, zatíţení, vazby), bylo nanejvýš výhodné a prak-
tické pouţití ansysovské funkce consecutive solution, která umoţňuje spuštění řady po sobě 
následujících výpočtů, aniţ by bylo nutné do procesu uţivatelsky zasahovat – tj. průběţně 
ukládat výsledky a spouštět nové výpočty. Pro tento účel byl vytvořen spustitelný soubor vy-
pocet.bat, který obsahoval informace o typu licence Ansysu, cestě ke spouštěcímu soubo-
ru Ansysu, počtu poţadovaných procesorů, jeţ mají být pouţity, a názvech spustitelných ma-





"C:\Program Files (x64)\Ansys Inc\V110\ANSYS\bin\intel\ansys110" 




"C:\Program Files (x64)\Ansys Inc\V110\ANSYS\bin\intel\ansys110" 
-np 2 -b nazevNmakra –i nazevNmakra.dat –o nazevNmakra.out  
 
Výpočty byly realizovány na počítači s 64-bitovým operačním systémem56 Windows XP 
Professional x64 Edition v softwaru Ansys s licencí Academic Research (aa_r). Výpočet bě-
ţel v převáţné většině na dvou procesorech (-np 2).  
                                                 
56 Pouţití 64-bitového systému bylo vynuceno okolnostmi, které se vyskytly v průběhu řešení výpočtových mo-
delů zejm. o větším počtu stupňů volnosti. U těchto „velkých“ modelů docházelo k neočekávaným zhroucením 
výpočtového systému Ansys s odůvodněním:„ANSYS has currently allocated xxx MB and was not able to allo-
cate an additional xxx MB in order to proceed. Please increase the virtual memory on your system and/or incre-
ase the work space memory and rerun ANSYS.“ Tento problém, který se vyskytoval také u modelů s poměrně 
malým počtem stupňů volnosti, avšak silně nelineárních (kontakt, velké deformace, nelineární materiál), byl 
vyřešen právě nasazením 64-bitového operačního systému. 
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Obsahem maker, zde ilustrativně označených nazev1makra.dat ... nazevNmak-
ra.dat, bylo volání příslušné konečnoprvkové databáze a také dalších maker, souvisejících 





/title,nazevNmakra     
/filname,nazevNmakra    
 
/prep7   
 
!--------------------------------------- 
































Tento příklad makra ukazuje, jaká další makra bylo třeba vytvořit – vedle vhodné úpravy sí-
tě kondylu a vytvoření svalů to je dále makro k vytvoření chrupavky a čelistního disku, nasta-
vení modelu zatíţení, vazeb a materiálu, nastavení řešiče atd. Za zmínku stojí řádek 
s odkazem na makro UnikatniParametry.txt, který odkazuje např. na konkrétní polo-
hy uzlů, keypointů apod., které se liší u jednotlivých modelů geometrie (např. pro různé zuby 
– zde je uvedeno načtení databáze prvního řezáku). V makru VstupniParametry.txt 
jsou údaje, které jsou společné všem výpočtovým modelům. Obsah uvedeného makra se po-
chopitelně v některých případech lišil v závislosti na konkrétním pouţitém výpočtovém mo-
delu a druhu dílčího řešeného problému. 
Kvůli časovému rozpětí řešení (3 roky) došlo k pochopitelné obměně hardwaru i softwaru a 
proto nebude aţ na výjimky uváděna časová náročnost jednotlivých výpočtů. Srovnání vý-
počtových časů řešení modelů na strojích s různými harwarovými konfiguracemi by o ničem 
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podstatném nevypovídalo – pouze snad o zaráţejících rozdílech v rychlosti mezi dvou a osmi-
jádrovým procesorem. Smysl má pouze u srovnání výpočtů provedených na stejném počítači. 
Základní struktura prezentovaných výpočtů, jejich výsledků a analýz je následující: 
 
Analýzy „A“: 2D úroveň geometrie 
A-I-1: 2D model s homogenní spongiózou 
A-I-2: 2D model s homogenní spongiózou a nulovým E periodontia v apikální části 
A-II-1: 2D model s trámečkovou spongiózou 
A-II-2: 2D model s trámečkovou spongiózou a nulovým E periodontia v apikální části 
Analýzy „B“: 3D úroveň geometrie – segment kosti 
B-I-1: Model segmentu čelisti s konstantním E periodontia ve všech místech 
B-I-2: Model segmentu čelisti s nulovým E periodontia v apikální části 
B-I-3: Model segmentu čelisti s nulovým E periodontia v apikální části, bez kontaktu 
B-I-4: Model segmentu čelisti se třemi zuby a konstantním E periodontia ve všech místech 
B-I-5: Model segmentu čelisti se třemi alveoly, ale jedním zubem; periodontium všude stejné 
B-II-1: Citlivostní analýza charakteristik ortotropního modelu materiálu periodontia 
B-II-2: Model segmentu čelisti s ortotropním modelem materiálu periodontia 
B-III-1: Citlivostní analýza charakteristik bilineárního modelu materiálu periodontia 
B-III-2: Model segmentu čelisti s bilineárním modelem materiálu periodontia 
Analýzy „C“: 3D úroveň geometrie – celá kost + 1 zub 
C-I-1: Citlivostní analýza parametrů kontaktních elementů 
C-I-2: Citlivostní analýza kloubních vazů a kloubního pouzdra 
C-I-3: Citlivostní analýza směrových kosínů žvýkacích svalů 
C-I-4: Model celé čelisti s jedním zubem; různé varianty modelu materiálu periodontia 
C-I-5: Model celé čelisti s jedním zubem; bukolinguální zatížení 
C-II-1: Model celé čelisti s jedním zubem; ortotropní model materiálu kortikální kosti 
Analýzy „D“: 3D úroveň geometrie – celá kost + plná dentice 
D-I-1: Model celé čelisti s plnou denticí 
 
Tab. 28: Přehled prezentovaných analýz 
 
Jednotlivé analýzy budou v textu uvedeny tabulkou s označením analýzy, její stručnou cha-
rakteristikou a s výčtem označení všech pouţitých dílčích modelů a jejich variant (symbol „+“ 
znamená, ţe byly takto označené dílčí modely pouţity současně, symbol „/“ označuje dis-
junkci). Pro větší přehlednost a orientaci v textu je v příloze A na konci práce uveden kom-
pletní přehled všech pouţitých označení dílčích modelů.  
Vedle této úvodní charakteristiky bude součástí kaţdé dílčí analýzy stručný úvod, cíl, pre-
zentace výsledků, vlastní analýza a dílčí závěr. Souhrnný závěr skupiny analýz jedné úrovně 











9 VÝSLEDKY A ANALÝZY 
 
9.1 Analýza A-I-1 
 
A-I-1: „2D model s homogenní spongiózou“ 
Geometrie P1_2DSEG1 
Materiál 
SPO_LIN_E200/SPO_LIN_E400/ SPO_LIN_E600/ SPO_LIN_E800/ SPO_LIN_E1000 +   




Výpočtový model A-I-1 představuje model nejniţší úrovně, jaká byla v této práci uvaţová-
na. Cílem výpočtů na tomto modelu bylo zejm. posouzení vlivu změny modulu pruţnosti 
spongiózy a periodontia v modelu materiálu. Modul pruţnosti spongiózy byl měněn v rozsahu 
200-1000MPa v kroku 200MPa, u periodontia byly pouţity tři varianty modelu materiálu: s 
modulem pruţnosti 1, 10 a 100MPa.  
Při výpočtu se vyskytl problém s divergencí při pouţití modelu PER_LIN_E1. Při takto ma-
lém modulu pruţnosti docházelo v průběhu řešení k příliš velkým deformacím některých ele-
mentů, coţ Ansys vyhodnotil jako divergentní úlohu. Vzhledem k výsledným koronoapikál-
ním posuvům u zbývajících variant PER_LIN_E10/100, které se pohybovaly kolem hodnoty 
0,1mm, resp. 0,02mm, lze říci, ţe v případě pouţití modelu periodontia s modulem pruţnosti 
1MPa by koronoapikální posuv zubu narostl na naprosto nereálné hodnoty (experimentálně 
zjištěné rozmezí fyziologického zubu je 0,05-0,1mm).  
   
  
Obr. 9.1: První a třetí hlavní 
napětí v kortikále a spongióze, 
koronoapikální posuv zubu (pro 







Na obr. 9.1 je reprezentativní výběr výsledků 1. a 3. hlavních napětí kortikály a spongiózy 
ve formě napěťových isoploch a také znázornění posuvu zubu při daném zatíţení. Z ukázky je 
zřejmé, ţe u kortikály došlo k největšímu namáhání v místě, kde se lamina dura napojuje na 
kortikální kost. U spongiózy je největší tahové namáhání v apikální části alveolu, tlakové na-
máhání ve střední části alveolární kosti (na obrázku na levé straně), zvýšená 3. hlavní napětí 
jsou také v apikální části. 
Při zvyšování modulu pruţnosti spongiózy dochází k nárůstu absolutních hodnot 1. a 3. 
hlavního napětí v této tkáni. Intenzita napětí57 tedy také narůstá (obr. 9.2). U varianty 
s PER_LIN_E10 je nárůst SINT při spongióze o modulu pruţnosti 200 a 1000MPa zhruba 
29%, mezi 400 a 1000MPa to však je uţ jen 9% (nárůst se zpomaluje). Konkrétní hodnoty 








Obr. 9.3:  Závislost napětí v kortikále vs. modul pruţnosti spongiózy (A-I-1) 
 
Na rozdíl od spongiózy absolutní hodnota 1. a 3. hlavní napětí v kortikále klesá (obr. 9.3). 
Stejně tak intenzita napětí této tkáně klesá, a to při modulu pruţnosti spongiózy mezi 200 a 
                                                 
57 Pojem „intenzita napětí“ je v celé této práci uváděn ve smyslu, jak je chápán autory algoritmů softwaru Ansys: 
Tedy σINT = σ1 - σ3. V klasické teorii pruţnosti je tato formule známa pod pojmem „redukované napětí maxτ,“ 
přičemţ „intenzitou“ se nazývá „redukované napětí HMH“ (v Ansysu Von Mises Stress). V dalším textu však 
bude upřednostňována terminologie Ansysu, která je ve světě běţná a zavádějí ji také normy ASME. Podobně 
v případě přetvoření bude dále pouţíván pojem „intenzita přetvoření“ ve smyslu 𝜀INT = 𝜀1 - 𝜀3. Z důvodů jedno-
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1000MPa o 58% (pro PER_LIN_E10). Pokles SINT v kortikále při modulu pruţnosti spongió-
zy 400-1000MPa je 37,5% (opět se trend zpomaluje). Konkrétní hodnoty napětí vycházejí 
v desítkách MPa. 
V případě přetvoření spongiózy (obr. 9.4) jsou trendy přesně opačné, neţ tomu je u napětí. 
Zatímco intenzita napětí mezi SPO_LIN_E200 a SPO_LIN_E1000 narostla o 29%, intenzita 
přetvoření klesla o 74%! Mezi SPO_LIN_E400 a SPO_LIN_E1000 je pokles přetvoření o 
56%. Znamená to tedy, ţe při sniţování modulu pruţnosti spongiózy její deformace narůstá, 
zatímco napětí v ní klesá. Tento poznatek odporuje intuitivní představě, ţe při sniţování kva-
lity (hustoty) spongiózní kosti (zde reprezentované sníţením jejího modulu pruţnosti) by mě-
lo napětí i deformace narůst. Je třeba připomenout, jaký byl pouţit model spongiózy – na 
úrovni A-I nebyla modelována trámečková architektura, tzn. lze v případě zjištěných mecha-
nických veličin hovořit o „zdánlivém napětí“ ve spongióze, které je jistě odlišné od „skuteč-








Obr. 9.5: Závislost přetvoření v kortikále vs. modul pruţnosti spongiózy (A-I-1) 
 
Trend změny přetvoření kortikály (obr. 9.5) je identický se změnou jejího napětí, a to i 
v kvantitativním procentuálním vyjádření. O kortikále je moţné hovořit jako o „nosné“ kon-
strukci celé kosti a zatímco se modul pruţnosti spongiózy sniţuje (a zdánlivé napětí v ní kle-
sá), přenáší se větší část zatíţení právě na kortikálu (i díky lamině dura), v níţ se tedy zvyšují 
hodnoty napětí i deformace. Tomu by odpovídaly i oblasti největšího namáhání kortikály, jak 
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Velmi důleţitou verifikační charakteristikou je posuv zubu v alveolárním lůţku. Díky níz-
kému modulu pruţnosti periodontia vykazuje zub posuvy, které jsou ve srovnání s okolními 
tvrdými tkáněmi řádově vyšší. Velikost posuvu zubu tedy závisí především na modulu pruţ-
nosti periodontia, v podstatně menší míře na modulu pruţnosti spongiózní kosti (obr. 9.6). 
V případě varianty PER_LIN_E100 je moţné pozorovat pokles koronoapikálního posuvu 
zubu při nárůstu modulu pruţnosti spongiózy z 200/400MPa na 1000MPa ve výši cca 
28/20%. U varianty s PER_LIN_E10 to je cca 12/6%. Při modulu pruţnosti spongiózy 








Na pouţitém výpočtovém modelu byly analyzovány především průběhy změn napětí a pře-
tvoření v kosti při změně modulu pruţnosti spongiózy. S vědomím toho, ţe jde o výpočtový 
model s velmi nízkou úrovní modelu geometrie, nebyly vyhodnocovány konkrétní hodnoty 
napětí a přetvoření, ale pouze jejich změny.  
Nejdůleţitějším zjištěním plynoucím z výpočtu je fakt, ţe při zvyšování modulu pruţnosti 
zkoumaného modelu spongiózy (tj. při zvyšování její kvality) dochází k nárůstu napětí v této 
tkáni a současně poklesu její deformace. Kortikální kost se také deformuje méně a napětí v ní 
klesá. Pro určení konkrétních hodnot napětí a přetvoření by bylo vhodnější pouţití výpočto-
vého modelu s trojrozměrnou geometrií. 
Na uvedených grafech lze pozorovat rozdíly výsledků pro periodontium PER_LIN_E10 a 
PER_LIN_E100, přičemţ nejvyšší rozdíly jsou zejm. u modelu s nejhorší kvalitou kosti 
(SPO_LIN_E200) a dosahují max. 27%. Vzhledem k hodnotám koronoapikálních posuvů a 
jejich srovnání s experimentálními daty však lze tvrdit, ţe věrohodnější výsledky dává model 
s periodontiem o modulu pruţnosti 10MPa.  
Z analýzy také plyne doporučení pro realizaci dalších výpočtových modelů, a to v upřesnění 
moţnosti pouţití modelu materiálu periodontia. Protoţe experimentálně zjištěný rozsah koro-
noapikálních posuvů zubů je 0,05-0,1mm a protoţe v případě periodontia s modulem pruţnos-
ti 1MPa by docházelo při normálním zatíţení k naprosto nereálným posuvům, lze v dalším 
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9.2 Analýza A-I-2 
 
A-I-2: „2D model s homogenní spongiózou a nulovým E periodontia v apikální části“ 
Geometrie P1_2DSEG1 
Materiál 
SPO_LIN_E200/SPO_LIN_E400/ SPO_LIN_E600/ SPO_LIN_E800/ SPO_LIN_E1000 +   




Oproti předcházejícímu výpočtovému modelu, tento zohledňuje charakter apikální části pe-
riodontia. Pouţitím dílčího modelu PEA_UNE byly z této části zcela odstraněny všechny ko-
nečnoprvkové elementy náleţející periodontiu, čímţ nastal oproti modelu A-I-1, kdy perio-
dontium mělo maximální modul pruţnosti (tj. 10-100MPa), druhý mezní případ, kdy perio-
dontium klade zubu v této části nulový odpor.  
Z obr. 9.7 je zřejmé, ţe nenastala výraznější kvalitativní změna a rozloţení napětí je přibliţ-
ně stejné, podobně jako místa s nejvyššími hodnotami. Výjimkou je rozloţení 3. hlavního 
napětí ve spongióze, které v tomto případě směrem k samotnému vrcholu apikální části alveo-
lu klesá, coţ je způsobeno právě nulovým modulem pruţnosti periodontia v této oblasti (zub 
v tomto místě uţ na kost netlačí). Velikosti 1. hlavních napětí v kortikále i spongióze jsou 
niţší neţ u A-I-1, naopak 3. hlavní napětí jsou vyšší. Větší je také koronoapikální posuv zubu, 




   
  
Obr. 9.7: První a třetí hlavní 
napětí v kortikále a spongióze, 
koronoapikální posuv zubu (pro 
varianty SPO_LIN_E800 a 
PER_LIN_E10) (A-I-2) 
 




Průběh změny napětí s rostoucím E (obr. 9.8) vykazuje podobný trend jako v případě A-I-1, 
tzn. se zvyšující se kvalitou spongiózy roste napětí v této tkáni. Intenzita napětí u varianty 
s PER_LIN_E10 naroste při změně modulu pruţnosti z 200 na1000MPa o 24%, při změně ze 








Obr. 9.9: Závislost napětí v kortikále vs. modul pruţnosti spongiózy (A-I-2) 
 
Podobně i u kortikály lze sledovat stejný trend jako u modelu A-I-1, tj. s rostoucím mo-
dulem pruţnosti spongiózy klesá napětí v kortikále, a to o 61% při změně modulu pruţnosti 
spongiózy z 200 na 1000MPa a o 43,5% při změně ze 400 na 1000MPa (pro PER_LIN_E10). 
U PER_LIN_E100 se procentuálně vyjádřený rozdíl příliš neliší (obr. 9.9). 
Pokud jde o deformaci, dojdeme ke stejným závěrům jako u A-I-1: Tedy přetvoření 
v kortikále i ve spongióze s rostoucím modulem pruţnosti spongiózy klesá (zatímco napětí ve 
spongióze roste). Pokles přetvoření spongiózy při nárůstu modulu pruţnosti této tkáně 
z 200/400 na 1000MPa je 72,5%, resp. 53,8%. Procentuální vyjádření poklesu přetvoření u 
kortikály jsou naprosto stejná jako u změny napětí – tj. 61%, resp. 43,5% (obr. 9.10-9.11).  
Koronoapikální posuv zubu dosahuje maximální hodnoty u varianty se spongiózou o modu-
lu pruţnosti 200MPa a periodontem s E=10MPa. Hodnota posuvu je v tomto případě 
0,127mm. Zvýšením modulu pruţnosti spongiózy na 1000MPa klesne posuv o cca 9,7%. U 
varianty s periodontiem PER_LIN_E100 klesne posuv z 0,027mm na 0,020mm. Ačkoli je při 
pouţití modelu PER_LIN_E10 hodnota posuvu vyšší, neţ je experimentálně zjištěný interval, 
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E (periodontální vlákna jsou sice v této části při okluzi nefunkční, avšak stále je přítomna 
„matrice“ – kapalinná výplň). Vhodnější neţ PEA_UNE, který byl pouţit v tomto výpočto-
vém modelu, by tedy mohl být dílčí model PEA_LIN, při jehoţ pouţití by se výsledky pohy-
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Z výsledků na modelu A-I-2, pokud jde o trendy napětí a přetvoření v kortikální a spongi-
ózní kosti, plynou stejné závěry jako u předchozího modelu. Tj. napětí ve spongióze s její 
rostoucí kvalitou narůstají, naopak přetvoření se sniţuje. V kortikální kosti s rostoucí kvalitou 
spongiózy napětí i přetvoření klesají. Díky novému modelu apikální části periodontia je 
umoţněno zubu vykonávat v koronoapikálním směru větší posuvy. 
 
 
9.3 Analýza A-II-1 
 
A-II-1: „2D model s trámečkovou spongiózou“ 
Geometrie P1_2DSEG1.019/ P1_2DSEG1.038 





U tohoto dalšího 2D výpočtového modelu byla uvaţována architektura spongiózní kosti, a 
to analogicky k předchozím analýzám ve více kvalitativních variantách: Pro kost nekvalitní s 
nízkou zdánlivou hustotou (poměr BV/TV=0,19, resp. u tohoto dvourozměrného modelu spí-
še BA/TA, kde objem-volume nahrazuje plocha-area) a dále pro kost normální 
(BV/TV=0,38). Vyhodnocovány byly opět 1. a 3. hlavní napětí a přetvoření, jejich intenzity a 
také koronoapikální posuvy. 
 
          
  
Obr. 9.13: První a třetí hlavní 
napětí v kosti (pro variantu s 
PER_LIN_E10): Horní řada 
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  Jak je zřejmé z obr. 9.13, napětí v kosti se koncentruje zejm. v apikální a ve střední části 
alveolární kosti, na prezentovaném modelu na levé straně – v podstatě tamtéţ, jako u modelu 
A-I-1. Konkrétní hodnoty napětí jsou u kvalitnější kosti v řádu desítek MPa, u kosti s horší 
kvalitou přesahuje 1. hlavní napětí 100MPa, v případě 3. hlavního napětí dokonce 200MPa. 
Jak je patrné z obr. 9.14, absolutní hodnoty 1. a 3. hlavních napětí (stejně jako intenzit) 
s rostoucí kvalitou kosti klesají. Tím se potvrzuje ona intuitivní představa, která byla zmíněna 
v analýze výsledků A-I-1, kde napětí ve spongióze s její rostoucí kvalitou (reprezentovanou 
zvyšujícím se modulem pruţnosti) naopak rostla. Zde intenzita napětí při 100% nárůstu kvali-
ty kosti klesla o cca 70% (v případě varianty s PER_LIN_E10). Intenzita přetvoření klesla o 
79% (obr. 9.15). Je to dáno především řidší architekturou trámčité kosti a menším průřezem 
jednotlivých trámečků u nekvalitní kosti. Na rozdíl od normální kosti (BV/TV ~ 0,35-0,4) je 
v případě horší tkáně (u starých lidí, silných kuřáků, lidí trpících osteoporózou apod.) 
v důsledku horších mechanických vlastností niţší únosnost kosti. Díky tomu také v reálu kle-








Obr. 9.15: Závislost přetvoření v kosti vs. kvalita kosti (A-II-1) 
 
S rostoucí kvalitou kosti klesá s napětím také koronoapikální posuv zubu, a to jak při modu-
lu pruţnosti periodontia 10MPa (z 0,108mm na 0,091mm), tak také při modulu pruţnosti 
100MPa (z 0,025mm na 0,017mm) – viz obr. 9.16. Díky tomu se opět potvrzuje, ţe věrohod-
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Nejdůleţitějším závěrem je potvrzení, ţe s klesající kvalitou kostní tkáně narůstá napětí i 
deformace spongiózní kosti, coţ se na úrovni běţného ţvýkacího procesu projeví sníţením 
maximálních okluzních sil. Konkrétní hodnoty velikostí napětí a přetvoření nemá smysl 
vzhledem k úrovni modelu více diskutovat. Opět je mnohem důleţitější vyhodnocení trendů 
těchto veličin při změně kvality kosti. 
 
 
9.4 Analýza A-II-2 
 
A-II-2: „2D model s trámečkovou spongiózou a nulovým E periodontia v apikální části“ 
Geometrie P1_2DSEG1.019/ P1_2DSEG1.038 





Poslední analýzou v sérii dvourozměrných modelů je analýza případu spongiózy s trámeč-
kovou architekturou a s nulovým modulem pruţnosti periodontia v apikální části alveolu. 
Opět byly porovnávany změny v hodnotách napětí a přetvoření pro dvě kvalitativně odlišné 
spongiózní kosti (BV/TV=0,19 a 0,38).  
Z obr. 9.17 je patrné, ţe v důsledku odstranění konečnoprvkových elementů periodontia 
v apikální části došlo ke zvýšení maxima 3. hlavního napětí, a to zejm. u modelu 
P1_2DSEG1.038. Je to opět proto, ţe na kost jiţ netlačí apikální vrchol zubu, jako tomu bylo 
v modelech A-I-1 a A-II-1, ale zub na kost tlačí do stran. Tím také došlo k mírnému poklesu 
3. hlavních napětí v kosti (z -216MPa na -191MPa u kosti s BV/TV=0,19 a z -65MPa na          
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Obr. 9.17: První a třetí hlavní 
napětí v kosti (pro variantu s 
PER_LIN_E10): Horní řada 




Pokud jde o změnu napětí a přetvoření při narůstající kvalitě kosti, lze konstatovat závěry 
z předchozí analýzy: Tedy s rostoucí hustotou spongiózy klesá napětí (SINT kleslo při 100% 
nárůstu kvality o 68% na 65,5MPa – u modelu s PER_LIN_E10) i přetvoření (eINT kleslo také 
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Obr. 9.19: Závislost přetvoření v kosti vs. kvalita kosti (A-II-2) 
 
Koronoapikální posuvy opět (a z dříve uvedených důvodů) klesly, avšak oproti modelu A-
II-1 jsou o 22-25% vyšší (pro oba modely periodontia s E=10MPa i E=100MPa). Pouţitím 
modelu PEA_LIN se výsledné posuvy budou pohybovat mezi těmi, které byly získány 










Lze pouze konstatovat, ţe na základě provedené analýzy přicházíme ke stejnému závěru, 
jako u analýzy A-II-1: Tedy platí, ţe s rostoucí kvalitou kosti klesá napětí, přetvoření i koro-
noapikální posuv. Uvaţování charakteru apikální části periodontia a zvýšení úrovně jeho mo-
delování vede ke změnám konkrétních hodnot sledovaných mechanických charakteristik, 
avšak průběhy jejich změn při změně kvality spongiózy zůstávají prakticky stejné. Za po-
všimnutí téţ stojí, ţe kost s horší kvalitou má menší únosnost, coţ např. u starších lidí vede 
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9.5 Shrnutí a závěr analýz „A“ 
 
 Z výpočtů realizovaných na dvourozměrných modelech kosti se zubem a s lineárním 
periodontiem vyplývá především rozdíl ve velikostech napětí ve spongióze modelované 
jednak homogenní oblastí, jednak trámečkovou architekturou. Zatímco v prvém případě 
dochází s nárůstem kvality spongiózy ke zvyšování napětí a poklesu přetvoření, v druhém 
případě obě veličiny s narůstající kvalitou kosti klesají.  
 
  




Obr. 9.22: Napětí a přetvoření spongiózy – srovnání modelů A-II-1 a A-II-2 
 
Při srovnání modelů s nejhorší a nejlepší modelovanou kvalitou kosti, a to jak pro případ 
spongiózy modelované homogenním materiálem (tj. E=200MPa, resp. 1000MPa), tak pro 
případ trámečkové architektury (BV/TV=0,19, resp. 0,38), si lze všimnout velmi rozdílných 

















Spongióza - homogenní E=200MPa
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█ Spongióza – homogenní E=1000MPa, PEA_UNE 
 
█ Spongióza – trámečky BV/TV=0,19 
█ Spongióza – trámečky BV/TV=0,38 
█ Spongióza – trámečky BV/TV=0,19, PEA_UNE 




spongiózou se napětí pohybují v rozmezí cca -3,5 aţ 4MPa, u modelu s trámčinou přesahují 
napětí aţ 200MPa! (viz obr. 9.21a a 9.22a). Naopak v případě přetvoření získáváme u obou 
úrovní modelu spongiózy podobné hodnoty (viz obr. 9.21b a 9.22b). Je proto vhodnější při 
analýze spongiózní kosti vyhodnocovat především přetvoření. Trend změny přetvoření při 
zvyšování kvality kosti je stejný u modelů obou úrovní a stejně tak jsou velmi podobné i 
hodnoty této mechanické veličiny. Rozdílné trendy v závislostech napětí a přetvoření na 
kvalitě kosti jsou jedním ze základních charakteristických rozdílů mezi oběma úrovněmi 




Dalším důleţitým zjištěním plynoucím z výsledků modelů „A“ je moţnost opustit při 
dalším řešení model PER_LIN_E1, který by kvůli nízké hodnotě modulu pruţnosti způsobil 
příliš velká nereálná koronoapikální posunutí zubu. Z experimentů vyplývá, ţe tento posuv se 
pohybuje v rozmezí 0,05-0,1mm. Modul pruţnosti lineárního modelu periodontia tudíţ musí 
být (jak vyplývá z jiţ analyzovaných výsledků) mezi hodnotou 10-100MPa, spíše však blíţe 
hodnotě 10MPa. Pokud srovnáme koronoapikální posuvy všech dosud řešených variant 
zahrnujících model periodontia PER_LIN_E10, zjistíme, ţe ve zmíněném experimentálně 
získaném intervalu 0,05-0,1mm leţí výsledky modelu s nejvyšší uvaţovanou kvalitou kosti 
(tj. u homogenní spongiózy s E=1000MPa a u spongiózy s modelovanou trámčinou o poměru 
BV/TV=0,38) a bez modelované apikální části periodontia (tj. periodontium má kolem celého 










                                                 
58 Jak uţ bylo několikrát řečeno, vytváření modelů trámčiny (trámečkové architektury) je poměrně snadné - 
v případě modelů P2_2DSEG1.038 a P2_2DSEG1.019 šlo v podstatě o rutinní záleţitost „překreslení“ snímku 
microCT ve vhodném softwaru (Rhinoceros, SolidWorks apod.). U trojrozměrných modelů by tvorba trámčiny 
byla mnohem sloţitější a vyţadovala by vytvoření vhodného algoritmu, kterým by se celý proces zautomatizo-























































































































































































































9.6 Analýza B-I-1 
 
B-I-1: „Model segmentu čelisti s konstantním E periodontia ve všech místech“ 
Geometrie xx_3DSEG1  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E10/ SPO_LIN_E100/ SPO_LIN_E690/ SPO_LIN_E1000 + 
 DEN_LIN + PER_LIN_E10/ PER_LIN_E100  
Vazba VAZBA_3D_SEG2 
Zatížení xx_F200_KA  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
 
 
Prvním z řady trojrozměrných modelů segmentu čelisti byl výpočtový model, který obsaho-
val jeden zub a lineární model periodontia, přičemţ všechny prvky soustavy spolu byly vázá-
ny kontaktními konečnoprvkovými elementy. Byla provedena citlivostní analýza, jejímţ cí-
lem bylo posoudit vliv modulu pruţnosti homogenního modelu spongiózy na napjatost a de-
formaci, a dále byla vyhodnocena vhodnost modelu materiálu periodontia. Všechny modely 
materiálu byly lineárně isotropní, spongiózní kost byla modelována ve variantách s různými 
moduly pruţnosti (10, 100, 690 a 1000MPa), periodontium bylo v souladu se závěry analýz 
„A“ modelováno pouze ve dvou variantách (10 a 100MPa). Zatíţení bylo ve všech případech 
koronoapikální o velikosti 200N, v některých případech (na příslušném místě bude specifiko-
váno) bylo pouţito zatíţení také s jinou hodnotou síly. 
Nejprve zaměřme pozornost na průběh rozloţení 1. a 3. hlavních napětí v okolí zatěţované-
ho zubu. Na obr. 9.24 je ukázáno typické rozloţení 1. hlavního napětí ve spongióze (pro 
PER_LIN_E10, SPO_LIN_E690). Ve všech případech je maximum situováno v apikální části 
alveolární kosti. Zatlačením zubu do alveolu je (zejm. u I1 – P2) model spongiózy „rozeví-
rán“ do mesiální a distální strany, čímţ dochází ke zvýšení 1. hlavního napětí právě ve vrcho-
lu alveolu. 
 
    
I1 I2 C P1 
   
Obr. 9.24: Typické rozlo-
ţení 1. hlavního napětí ve 
spongióze u jednotlivých 
zubů (bez stupnice, pouze 
rozloţení) (B-I-1) 
P2 M1 M2  
 
Poněkud výrazněji se v grafickém znázornění napěťových isoploch u spongiózy projevuje 
3. hlavní napětí. Jak je patrné z obr. 9.25 (opět zejm. u zubů I1 – P2), zub prostřednictvím 
periodontia a tenké kortikální laminy dura tlačí na spongiózu. Tím se v alveolární kosti, v 
určitém okruhu okolo zubu, zvyšuje tlakové napětí, jehoţ maximum je v bezprostřední blíz-
kosti apikální části. Jelikoţ v tomto modelu bylo uvaţováno periodontium s konstantním mo-
dulem pruţnosti v celém svém objemu (tzn. i v apikální části), lze maxima tlakových napětí 
v této oblasti vysvětlit tím, ţe zub tlačí svým apikálním vrcholem na tuto část. 
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Obr. 9.25: Typické rozlo-
ţení 3. hlavního napětí ve 
spongióze u jednotlivých 
zubů (bez stupnice, pouze 
rozloţení) (B-I-1) 
P2 M1 M2  
 
 
U kortikální kosti došlo ke koncentracím tahového napětí ve dvou oblastech: U modelů I1 – 
C v apikální části alveolu a v případě modelů P1 – P2 v místech, kde se lamina dura napojuje 
na kortikální kost corpus mandibulae. U M2 je zřetelně vidět rozloţení tahových napětí 
v obou těchto oblastech. To odpovídá rozloţení napětí, jak byla zjištěna u 2D modelů 
v analýzách „A“. 
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Obr. 9.26: Typické 
rozloţení 1. hlavního 
napětí v kortikále u 
jednotlivých zubů – 
mesiodistální řez (bez 
stupnice, pouze rozlo-
ţení) (B-I-1) 
P2 M1 M2  
 
 
Maxima 3. hlavních napětí je opět moţné pozorovat v místech napojení laminy dura na kor-
tikálu čelistního korpusu, coţ opět odpovídá rozloţení třetích hlavních napětí u 2D modelů. 
Variabilita rozloţení napětí u jednotlivých modelů segmentů je způsobena především rozdíl-
nou geometrií jednotlivých zubů, ale také rozdíly v geometrii příslušných mandibulárních 
segmentů. Z tohoto důvodu lze očekávat i určité odchylky v konkrétních hodnotách napětí, 
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Obr. 9.27: Typické rozlo-
ţení 3. hlavního napětí 
v kortikále u jednotlivých 
zubů – mesiodistální řez 
(bez stupnice, pouze 
rozloţení) (B-I-1) 
P2 M1 M2  
 
Velikosti maximálních hlavních napětí zjištěných na modelech s různým modulem pruţnos-
ti spongiózy potvrzují závěry formulované v analýzách 2D modelů s homogenní spongiózou. 
Tj. ţe s rostoucí kvalitou kosti (a tedy jejím modulem pruţnosti) napětí ve spongióze narůstá. 
Na obr. 9.28 je tento trend prezentován pro všechny řešené modely typu xx_3DSEG1. Na 
uvedených grafech výrazně vybočují hodnoty napětí zejm. pro modul pruţnosti spongiózy 
10MPa – tj. pro velmi nekvalitní kost. V tomto případě vycházejí hodnoty 1. a 3. hlavních 
napětí velmi nízké: S1=0,04 aţ 0,5 MPa, S3=-0,1 aţ -0,5 (pro I1 aţ M2, varianta 
s PER_LIN_E10). Při zvýšení modulu pruţnosti spongiózy z 10 na 100MPa došlo u všech 
modelů k prudkému nárůstu hodnot hlavních napětí, který se při dalším zvyšování modulu 
pruţnosti spongiózy zpomalil. V některých případech se dokonce 1. hlavní napětí se zvyšová-
ním kvality kosti uţ příliš neměnilo: U modelu P2_3DSEG1 došlo při změně modulu pruţ-
nosti spongiózy ze 100 na 1000MPa k nárůstu 1. hlavního napětí jiţ jen o cca 4%, u modelu 
M2_3DSEG1 o 13,5%.  
Pokud se soustředíme pouze na normální kost, která je v této práci modelována homogenní 
spongiózou o modulu pruţnosti 690MPa, 1. hlavní napětí se u všech modelů pohybuje v roz-
sahu 1,1 (I2) aţ 1,6 MPa (M1) – opět u variant s lineárním periodontiem s modulem pruţnosti 
10MPa. 3. hlavní napětí dosahuje vyšších hodnot (v důsledku zatlačování zubu do alveolu 
převaţuje tlakové namáhání), a to v rozmezí -1,7 (M1) aţ -3,7 MPa (I2). Výsledky modelu I2 
však jsou ve všech případech ve srovnání s ostatními modely poněkud odlišné (niţší hodnota 
1. hlavního napětí a vyšší 3. hlavní napětí). Např. na obr. 9.25(I2) je moţné pozorovat, ţe 
kvůli tvaru druhého řezáku (velmi úzký a dlouhý) dochází k vyšší koncentraci napětí 
v apikální části, která má charakter vrubu. Při neuvaţování výsledků modelu s tímto zubem 
by tedy rozsahy 1. a 3. hlavních napětí byly 1,1 aţ 1,6MPa, resp. -1,7 aţ -2,7 MPa. 
Nyní zaměřme pozornost na výsledky modelů s variantou periodontia PER_LIN_E100. 
Trendy změn hlavních napětí ve spongióze zůstávají stejné, tj. s rostoucím modulem pruţnosti 
spongiózy napětí narůstá, avšak absolutní hodnoty těchto napětí jsou obecně niţší neţ u mo-
delů s periodontiem PER_LIN_E10. 1. hlavní napětí u normální kosti vycházejí v rozmezí 0,8 
aţ 1,4 MPa, 3. hlavní napětí -1,5 aţ -3,3 MPa (včetně druhého řezáku). Lze tedy říci, ţe se 
zvyšujícím se modulem pruţnosti periodonitia napětí ve spongióze klesají. Podobně jako u 






































































































































 S1 (PER_LIN_E10) 
 S1 (PER_LIN_E100) 
█ S3 (PER_LIN_E10) 
□ S3 (PER_LIN_E100) 
 
Obr. 9.28: Závislost napětí ve spon-
gióze vs. kvalita spongiózy (maxima 
v hraničních plochách) (B-I-1) 
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Napětí v kortikální kosti s rostoucím modulem pruţnosti spongiózy klesá, a to u 1. hlavního 
napětí z 52,7 (I1) aţ 110,1MPa (M1) na 14 (P1) aţ 29,4MPa (M1), u 3. hlavního napětí z  
-37,2 (M1) aţ -103,1MPa (P2) na -12,2 (M2) aţ -20,5MPa (I1) – hodnoty jsou platné pro va-
riantu s PER_LIN_E10. U modelu s periodontiem PER_LIN_E100 jsou absolutní hodnoty 
obou hlavních napětí opět niţší.  
Srovnání trendů změn napětí v kortikále a ve spongióze při změně kvality kosti opět ukazu-
je na rozdělení funkcí mezi těmito dvěma tkáněmi. Hlavním nosným prvkem je kortikální 
kost, na kterou se zatíţení od skusu přenáší prostřednictvím zubu, avšak spongióza hraje vý-
znamnou podpůrnou roli. V případě modelu s nekvalitní homogenní spongiózou velkou část 
zatíţení přebírá právě kortikála, čímţ v ní narůstá napětí. S kvalitnější spongiózou napětí 
v kortikále naopak klesá. Nejprudší pokles napětí v kortikále je opět při modulu pruţnosti 
spongiózy mezi 10-100MPa, poté se pokles zpomaluje a mezi normální (E=690MPa) a velmi 
kvalitní (E=1000MPa) kostí se 1. hlavní napětí v kortikále změní o 7,7-16,2%, 3. hlavní napě-
tí o 2,5-24% (při zlepšení kvality kosti o cca 45% a opět pro variantu s PER_LIN_E10) 
Na obr. 9.30 je shrnutí a srovnání hodnot 1. a 3. hlavních napětí ve spongióze pro všech 
sedm modelů s normální kostí (SPO_LIN_E690), a to jak pro periodontium PER_LIN_E10, 
tak PER_LIN_E100. Kromě výsledků pro model zatíţení xx_F200_KA lze na grafech 9.30b a 
9.30c sledovat tytéţ hodnoty pro jiné hodnoty zatíţení: Pro zatíţení zubů molárové oblasti 
skusovou silou 400N (obr. 9.30b) a pro zatíţení dle Hajiana (obr. 9.30c) – hodnoty v těchto 
grafech byly získány prostou lineární aproximací výsledků získaných z výpočtů s modelem 
zatíţení xx_F200_KA. Tento přepočet byl umoţněn lineárností všech modelů materiálů pou-
ţitých v modelu. Díky tomu je moţné jiţ vypočítané výsledky pro určité zatíţení přepočítat 
pro situaci s jiným zatíţením. Na obr. 9.31 je na výpočtech pro druhý premolár důkaz lineár-
nosti. Tentýţ model byl přepočítán s modelem zatíţení P2_Fxxx_KA, kde xxx se postupně 
měnilo po 100N aţ do hodnoty 500N. 
Ze srovnání na obr. 9.30 vyplývá, ţe v případě stejných zátěţných sil se napětí ve spongióze 
kolem všech zubů blíţí stejné hodnotě (v průměru S1=1,3MPa a S3=-2,5MPa – pro variantu 
s PER_LIN_E10, a S1=1,1MPa a S3=-2,1MPa – pro variantu s PER_LIN_E100). Pokud by-
chom uvaţovali zatíţení dle Hajiana respektující rozloţení zatíţení v zubním oblouku při 
běţném ţvýkání – tj. odkousnutí sousta řezákovými zuby a následné důkladné rozţvýkání 
molárovými zuby při vyšších skusových silách, obdrţeli bychom hodnoty napětí, jak jsou 
znázorněny na obr. 9.30c. V tomto případě je nejvyšší napětí ve spongióze kolem zubu P2 
(S1=1,6MPa, S3=-2,3MPa – normální kost, periodontium PER_LIN_E10). Krátkodobě lze 
vyvinout i vyšší síly, neţ je 200N – na obr. 9.30b byl u molárových zubů pouţit model zatíţe-
ní s koronoapikální silou 400N, při níţ k největším napětím dochází v kosti kolem zubu P2 
(S1=3,2MPa, S3=-4,6MPa) a M2 (S1=2,9MPa, S3=-5MPa) – hodnoty opět platné pro variantu 
s normální kostí a periodontiem PER_LIN_E10. U periodontia PER_LIN_E100 jsou napětí ve 
všech případech niţší. 
Změna přetvoření při nárůstu modulu pruţnosti homogenní spongiózy vykazuje obdobný 
trend, jaký byl zjištěn u 2D modelů. Se vzrůstající kvalitou spongiózy přetvoření obou kost-
ních tkání klesá (viz obr. 9.32, 9.33), a to opět nejvýrazněji při modulu pruţnosti spongiózy 
10-100MPa – při vyšším E se pokles zpomaluje. Při nejniţší modelované kvalitě spongiózy 
dosahují maxima 1. hlavních přetvoření v této tkáni hodnot 4860 aţ 62660𝜇𝜀, maxima 3. 
hlavních přetvoření ve spongióze jsou -8870 aţ -69640𝜇𝜀 (pro periodontium PER_LIN_E10, 
pro PER_LIN_E100 jsou hodnoty niţší). Tyto hodnoty jsou však příliš velké a u lidí s horší 
aţ špatnou spongiózou musí ţvýkání probíhat při mnohem menších skusových silách. U nor-
mální kosti (SPO_LIN_E690, PER_LIN_E10) dosahují maximální 1. hlavní přetvoření spon-
giózy hodnot v rozmezí 1740-2910𝜇𝜀, 3. hlavní přetvoření v rozmezí -2550 aţ -4920𝜇𝜀. U 
kortikály se hodnoty 1. hlavního přetvoření pohybují v rozmezí 1030-2350𝜇𝜀, hodnoty 3. 










































































































































 S1 (PER_LIN_E10) 
 S1 (PER_LIN_E100) 
█ S3 (PER_LIN_E10) 
□ S3 (PER_LIN_E100) 
 
Obr. 9.29: Závislost napětí v korti-
kále vs. kvalita spongiózy (maxima 












█ S1 (PER_LIN_E10)          □  S1 (PER_LIN_E100)          █ S3 (PER_LIN_E10)          □ S3 (PER_LIN_E100) 
 
Obr. 9.30: Maximální hodnoty 1. a 3. hlavních napětí pro model spongiózy SPO_LIN_E690 – srovnání výsledků 
jednotlivých zubů (B-I-1): a) model zatíţení xx_F200_KA, b) model zatíţení xx_F200_KA pro řezákovou oblast 
(I1, I2, C) + model zatíţení xx_F400_KA pro molárovou oblast (P1-M2), c) model zatíţení I1_F53_KA +  




























































Obr. 9.31: Ukázka linearity výpočtového modelu (P1_3DSEG1 + SPO_LIN_E690 + 
PER_LIN_E10+P1_Fxx_KA; xx=0 aţ 500 N) 
 
Na rozdíl od napětí byla u přetvoření vyhodnocována také jeho intenzita. I přes problema-
tičnost pouţití této veličiny u kostí (a ţivých tkání obecně) 59, můţe být tento údaj poměrně 
zajímavý. Intenzita přetvoření u modelů ve variantě se SPO_LIN_E690 + PER_LIN_E10 
dosahuje hodnot v rozmezí 4590-7220𝜇𝜀 60, avšak horní mez je platná pro model se zubem I2, 
který svými vysokými hodnotami vybočuje (coţ je, jak uţ bylo zmíněno, zřejmě způsobeno 
ne zcela vhodným modelem geometrie tohoto modelu). Pokud bychom neuvaţovali model 
I2_3DSEG1, intenzity přetvoření by se pohybovaly v rozsahu 4590-6240𝜇𝜀 – viz obr. 9.34a. 
Přetvoření kortikály se pohybuje u normální kosti a periodontia s niţším modulem pruţnosti 
v rozsahu 1830-3290𝜇𝜀. Opět platí, ţe se zvyšujícím se modulem periodontia deformace kosti 
klesá.  
Verifikace zjištěných výsledků je moţná díky znalosti naměřených hodnot koronoapikál-
ních posuvů jednotlivých zubů. Z obr. 9.35 jednoznačně vyplývá, ţe věrohodnější výsledky 
z tohoto hlediska poskytují modely ve variantě s  periodontiem PER_LIN_E10 (proto byl při 
vyhodnocování kladen důraz právě na výsledky těchto modelů). Zatímco u variant 
s PER_LIN_E100 (a normální spongiózou) byl koronoapikální posuv 0,014 (M2) aţ 
0,031mm (I1), u varianty PER_LIN_E10 to bylo 0,057 (M2) aţ 0,116mm (I2). Výraznější 
koronoapikální posuv u druhého řezáku opět ukazuje na problematičnost modelu 
I2_3DSEG1. Vzhledem k experimentálně zjištěnému rozsahu normálních koronoapikálních 
posuvů 0,05-0,1mm lze říci, ţe analyzované modely dávají výsledky, které jsou v dobré shodě 
s realitou. Současně se ukázalo, ţe koronoapikální posuvy, zjištěné na základě výpočtů na 3D 




                                                 
59 Podmínky plasticity byly formulovány na základě předpokladů platných pro krystalické materiály. Např. 
Saint-Venantův předpoklad, ţe k plastické deformaci krystalických materiálů dojde tehdy, kdyţ maximální smy-
kové napětí (v terminologii Ansysu intenzita napětí) dosáhne hodnoty σK/2. Podle Hubera, Misese a Henckyho 
přejde těleso do plastického stavu, pokud intenzita napětí (v terminologii Ansysu Von Mises Stress) dosáhne 
hodnoty meze kluzu. Mechanismus vzniku plastických deformací jak je znám a při formulaci podmínek plastici-
ty uvaţován u kovů nelze zcela bez problému aplikovat u kostní tkáně. 
60 Hodnoty přetvoření jsou v textu většinou vyjadřovány v „mikrostrainech“, které jsou běţné v lékařských pub-














































S1 - spongióza S3 - spongióza S1 - kortikála S3 - kortikála
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 e1 (PER_LIN_E10) 
 e1 (PER_LIN_E100) 
█ e3 (PER_LIN_E10) 
□ e3 (PER_LIN_E100) 
 eINT (PER_LIN_E10) 
△ eINT (PER_LIN_E100) 
 
 
Obr. 9.32: Závislost přetvoření ve 
spongióze vs. kvalita spongiózy (maxi-






































































































































 e1 (PER_LIN_E10) 
 e1 (PER_LIN_E100) 
█ e3 (PER_LIN_E10) 
□ e3 (PER_LIN_E100) 
 eINT (PER_LIN_E10) 
△ eINT (PER_LIN_E100) 
 
Obr. 9.33: Závislost přetvoření v 
kortikále vs. kvalita spongiózy (ma-












█ e1 (PER_LIN_E10)          □  e1 (PER_LIN_E100)          █ e3 (PER_LIN_E10)          □ e3 (PER_LIN_E100) 
 eINT (PER_LIN_E10)          △ eINT (PER_LIN_E100) 
 
 
Obr. 9.34: Maximální hodnoty 1. a 3. hlavních přetvoření pro model spongiózy SPO_LIN_E690 – srovnání vý-
sledků jednotlivých zubů (B-I-1): a) model zatíţení xx_F200_KA, b) model zatíţení xx_F200_KA pro řezákovou 
oblast (I1, I2, C) + model zatíţení xx_F400_KA pro molárovou oblast (P1-M2), c) model zatíţení I1_F53_KA +  

























































Obr. 9.35: Srovnání koronoapikálních posuvů pro jednotlivé zuby (B-I-1, varianta se SPO_LIN_E690) 
 
 
Závěr analýzy B-I-1 
 
Analýza potvrdila prvotní závěry formulované na základě výpočtů 2D modelů. Se vzrůstají-
cí kvalitou spongiózní kosti vykazuje homogenní model spongiózy vyšší napětí, zatímco 
v kortikále napětí klesají. V případě přetvoření klesají se vzrůstající kvalitou kosti deformace 
jak ve spongióze, tak v kortikále. Byly vyhodnoceny konkrétní hodnoty napětí a přetvoření, 
přičemţ v průměru se napětí v normální spongiózní kosti pohybuje kolem hodnot S1=1,3MPa 
a S3=-2,5MPa. Průměrné přetvoření se pohybuje u normální kosti kolem hodnot e1=2360𝜇𝜀 a 
e3=-3580𝜇𝜀. Současně bylo potvrzeno, ţe věrohodnější výsledky poskytuje model v té varian-
tě, která obsahuje periodontium PER_LIN_E10 – koronoapikální posuvy v tomto případě 
odpovídají experimentálně zjištěnému rozsahu.  
 
 
9.7 Analýza B-I-2 
 
B-I-2: „Model segmentu čelisti s nulovým E periodontia v apikální části“ 
Geometrie xx_3DSEG1  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E10/ SPO_LIN_E100/ SPO_LIN_E690/ SPO_LIN_E1000 + 
 DEN_LIN + PER_LIN_E10/ PER_LIN_E100 + PEA_UNE 
Vazba VAZBA_3D_SEG2 
Zatížení xx_F200_KA  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
 
 
Výpočtový model B-I-2 se od předchozího liší v jedné podstatné věci: V apikální části bylo 
periodontium modelováno modelem PEA_UNE, tzn. v apikální části byl jeho modul pruţnos-
ti sníţen na nulu. Periodontální vlákna jsou totiţ v apikální oblasti při okluzi stále zvlněna a 
fakticky neaktivní. Tento stav byl tedy modelován nulovým modulem pruţnosti periodontia. 
Ze získaných výsledků lze v zásadě vyvodit stejné závěry jako u modelu B-I-1. Aby diser-
tační práce rozsahem nepřesahovala únosnou mez, není moţné uvádět všechny obdrţené zá-
vislosti – odkazuji tímto na předchozí analýzu. Trendy změn napětí a přetvoření jsou 
s měnícím se modulem pruţnosti spongiózy v podstatě stejné. Pro ilustraci je však moţné 






























rozdělením modulu pruţnosti spongiózy. Na obr. 9.36 je znovu zřetelně vidět, jakým způso-
bem se u pouţitého modelu s rostoucím modulem pruţnosti spongiózní kosti zvyšuje napětí 
ve spongióze a naopak sniţuje napětí v kortikále. Uvedený graf byl získán na základě výpočtů 
na modelech v celkem 13 variantách – pro moduly pruţnosti spongiózy s hodnotami 10, 50, 
100, 200,  … (po 100) …, 900, 1000MPa a 690 MPa. Jak je však vidět z následujícího grafu 
(obr. 9.37), ale i z grafů v analýze B-I-1, postačují pro vyhodnocení změn napětí a přetvoření 
ve spongiózní kosti modely ve variantách 10, 100, 690, 1000MPa (zkrátí se výpočtové časy a 
jemnější citlivostní analýza by stejně nepřinesla výrazně „přesnější“ průběhy).  
 
 
Obr. 9.36: Závislost napětí ve spongióze/kortikále vs. kvalita spongiózy (maxima v hraničních plochách) – 
V modelu P1_3DSEG1 + SPO_LIN_Exxx, xxx=10, 50, 100, 200, …(po100)…, 900, 1000 MPa, PER_LIN_E10 
 
Na všech grafech zobrazujících závislost napětí/přetvoření v kosti na kvalitě spongiózy lze 
pozorovat zajímavý jev, a to vysokou míru koeficientu determinace (R2) v případě, ţe prove-
deme regresi vypočtených hodnot logaritmickou funkcí. Na obr. 9.37 jsou znázorněny prů-
běhy takové logaritmické funkce pro výsledky modelu P1_3DSEG1, a to pro 1. a 3. hlavní 
napětí ve spongióze i v kortikále (v tomto případě R2 = 0,98/0,977, resp. R2 = 0,934/0,984). 
 
 





































































































S1 - spongióza S3 - spongióza S1 - kortikála S3 - kortikála
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Na obr. 9.38 je totéţ pro 1. a 3. hlavní přetvoření. Opět lze pozorovat vysokou míru koefici-
entu determinace pro regresi hodnot přetvoření ve spongióze (R2 = 0,999/0,993) a taktéţ 
v kortikále (R2 = 0,969/0,974).  
 
 
Obr. 9.38: Ukázka regrese hl. přetvoření v kortikále a spongióze logaritmickou funkcí (první premolár, B-I-2) 
 
V tab. 29 – 32 je uveden přehled regresních koeficientů pro jednotlivé modely včetně koefi-
cientů determinace, jak byly získány na základě regresní analýzy provedené na výsledných 
hodnotách hlavních napětí a přetvoření výpočtového modelu B-I-2. Význam všech regresních 
koeficientů je zřejmý z rovnic (16) - (23). Význam ostatních symbolů je následující: F – 
okluzní síla, při které nás zajímá velikost napětí/přetvoření, F0 - referenční hodnota okluzní 
síly, pro které byly získány výchozí hodnoty napětí/přetvoření (je reprezentována modelem 










































∙  𝐺𝑒 ∙ 𝑙𝑛 𝐸𝑠𝑝𝑜𝑛  + 𝐻𝑒  (23) 
 
Uvedené vztahy lze v identické formě uplatnit také pro model analyzovaný v předchozí čás-
ti (B-I-1). Rozdíl bude v konkrétních hodnotách regresních koeficientů. Avšak vzhledem 
k tomu, ţe model B-I-2 je díky modelované apikální části na vyšší úrovni, postačuje uvedení 
hodnot pouze pro tento model. Lze se spokojit s konstatováním, ţe i u předchozích modelů 
dosahovala regrese logaritmickou funkcí vysokých hodnot koeficientů determinace (ve všech 

















































e1 - spongióza e3 - spongióza e1 - kortikála e3 - kortikála
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stress AS BS R
2 CS DS R
2 F0 
I1 0,304 -0,782 0,931 -0,570 1,435 0,941 
200 
I2 0,221 -0,424 0,953 -0,330 0,386 0,940 
C 0,274 -0,656 0,945 -0,490 1,258 0,935 
P1 0,284 -0,612 0,980 -0,490 0,763 0,977 
P2 0,192 0,071 0,972 -0,470 0,610 1,000 
M1 0,239 -0,212 0,985 -0,315 0,405 0,999 
M2 0,295 -0,133 0,992 -0,495 0,323 0,990 
 
Tab. 29: Regresní koeficienty, koeficienty determinace a hodnota referenční okluzní síly  
pro 1. a 3. hlavní napětí ve spongióze 
 
stress ES FS R
2 GS HS R
2 F0 
I1 -8,110 79,030 0,948 10,790 -98,430 0,952 
200 
I2 -6,760 64,140 0,966 8,345 -73,070 0,992 
C -6,920 69,680 0,945 4,948 -52,680 0,923 
P1 -7,340 66,700 0,934 14,180 -111,100 0,984 
P2 -16,500 132,600 0,975 17,930 -140,800 0,999 
M1 -14,700 129,200 0,974 5,186 -49,940 0,996 
M2 -16,900 127,200 0,997 7,122 -64,620 0,988 
 
Tab. 30: Regresní koeficienty, koeficienty determinace a hodnota referenční okluzní síly  
pro 1. a 3. hlavní napětí v kortikále 
 
strain Ae Be R
2 Ce De R
2 F0 
I1 -9,23E-04 7,95E-03 0,959 1,54E-03 -1,33E-02 0,972 
200 
I2 -1,71E-03 1,32E-02 0,998 3,94E-03 -2,88E-02 0,997 
C -1,22E-03 1,01E-02 0,972 1,07E-03 -1,00E-02 0,937 
P1 -1,81E-03 1,43E-02 0,999 4,73E-03 -3,54E-02 0,993 
P2 -9,59E-03 6,51E-02 0,949 7,34E-03 -5,14E-02 0,964 
M1 -1,07E-02 7,22E-02 0,953 9,76E-03 -6,71E-02 0,946 
M2 -1,29E-02 8,64E-02 0,929 1,46E-02 -9,85E-02 0,930 
 
Tab. 31: Regresní koeficienty, koeficienty determinace a hodnota referenční okluzní síly  
pro 1. a 3. hlavní přetvoření ve spongióze 
 
strain Ee Fe R
2 Ge He R
2 F0 
I1 -5,41E-04 5,39E-03 0,948 6,02E-04 -5,75E-03 0,949 
200 
 
I2 -4,39E-04 4,28E-03 0,966 4,87E-04 -4,35E-03 0,989 
C -4,73E-04 4,73E-03 0,967 2,79E-04 -3,20E-03 0,970 
P1 -4,94E-04 4,73E-03 0,969 5,76E-04 -5,30E-03 0,974 
P2 -9,48E-04 7,86E-03 0,969 1,03E-03 -8,34E-03 0,997 
M1 -9,28E-04 7,50E-03 0,972 8,50E-04 -6,98E-03 0,961 
M2 -8,89E-04 6,78E-03 0,978 4,91E-04 -4,26E-03 0,996 
 
Tab. 32: Regresní koeficienty, koeficienty determinace a hodnota referenční okluzní síly  
pro 1. a 3. hlavní přetvoření v kortikále 
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Pokud jde o konkrétní hodnoty hlavních napětí a přetvoření, opět mají největší význam vý-
sledky pro normální kost (SPO_LIN_E690). Jak lze vidět na obr. 9.39, absolutní hodnoty na-
pětí i přetvoření jsou oproti modelu B-I-1 niţší. Ve spongióze dosahuje 1. hlavní napětí hod-
not v rozmezí 0,9-1,7MPa, 3. hlavní napětí -1,7 aţ -2,9MPa. Zub díky nulovému modulu 
pruţnosti periodontia v apikální části více tlačí do stran alveolu a tím se rovnoměrněji rozklá-
dá napětí v kosti (vznikají menší koncentrace v lokálních oblastech). Ve spongióze se 1. hlav-
ní přetvoření pohybuje v intervalu 1800-2680𝜇𝜀, 3. hlavní přetvoření -2150 aţ -3910𝜇𝜀. In-
tenzita přetvoření dosahuje max. 6350𝜇𝜀, coţ je cca 88% hodnoty zjištěné u modelu B-I-1. 
Pro úplnost lze dodat, ţe 1. hlavní přetvoření v kortikále dosahuje hodnot 975-1740𝜇𝜀 a 3. 
hlavní napětí -1000 aţ -1750𝜇𝜀. Intenzita přetvoření dosahuje max. 2850𝜇𝜀 (cca 87% hodnoty 
u modelu B-I-1). Zvýšení úrovně modelu zohledněním charakteru apikální části periodontia 
tedy vedlo ke sníţení hodnot napětí i přetvoření. 
Je však nutné připomenout a zdůraznit, ţe všechny zmiňované hodnoty napětí i přetvoření 
jsou maximálními hodnotami, které se pokaţdé vztahují k rozhraní kortikální a spongiózní 
kosti příslušného alveolu. Později budou u modelu celé čelisti vyhodnocovány také výsledky 
v určité vzdálenosti od tohoto rozhraní. 
 
 




█ e1 (PER_LIN_E10)          □  e1 (PER_LIN_E100)          █ e3 (PER_LIN_E10)          □ e3 (PER_LIN_E100) 




Obr. 9.39: Maximální hodnoty 1. a 3. hlavních napětí/přetvoření a intenzity přetvoření pro model spongiózy 







































Obr. 9.40: Srovnání koronoapikálních posuvů pro jednotlivé zuby (B-I-2, varianta se SPO_LIN_E690) 
 
Na obr. 9.40 se opět potvrzuje, ţe věrohodnější výsledky poskytuje model ve variantě 
s periodontiem PER_LIN_E10. Koronoapikální posuvy v tomto případě odpovídají experi-
mentálním hodnotám zdravého ţvýkacího aparátu (0,05-0,1mm). 
 
Závěr analýzy B-I-2 
 
U modelu mandibulárního segmentu s jedním zubem a periodontiem, jehoţ apikální část má 
nulový modul pruţnosti, došlo (oproti modelu nezahrnujícího specifický charakter apikální 
části periodontia) k poklesu absolutních hodnot napětí i přetvoření a to o 12-13%. Kromě 
trendů změn napětí a přetvoření při růstu kvality spongiózy, jeţ byly probrány v předchozí 
analýze, je nejzajímavějším poznatkem moţnost aproximace konkrétních hodnot napětí a pře-
tvoření – a to jak pro spongiózu, tak kortikálu – pomocí logaritmické funkce, jejíţ parametry 
byly prezentovány v tabulkách pro jednotlivé oblasti corpus mandibulae (pro alveoly jednot-
livých zubů). Koeficient determinace u všech regresních logaritmických funkcí přesahoval 
hodnotu 0,9, v 70% případů přesahoval dokonce hodnotu 0,95. Koronoapikální posuvy u mo-
delů s periodontiem o modulu pruţnosti 10MPa opět dosahovaly hodnot respektující experi-
mentálně naměřená data. 
 
9.8 Analýza B-I-3 
 
B-I-3: „Model segmentu čelisti s nulovým modulem E periodontia v apikální části a bez kontaktu“ 
Geometrie xx_3DSEG1  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E10/ SPO_LIN_E100/ SPO_LIN_E690/ SPO_LIN_E1000 + 
 DEN_LIN + PER_LIN_E10/ PER_LIN_E100 + PEA_UNE 
Vazba VAZBA_3D_SEG1 
Zatížení xx_F200_KA  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
 
Model B-I-3 se oproti předchozímu liší pouze v modelu vazby mezi zubem, periodontiem a 
kostí. Zatímco u modelu B-I-2 byly tyto prvky soustavy vzájemně vázány konečnoprvkovými 
kontaktními elementy (s nastaveným MPC-algoritmem), u tohoto modelu byla vazba modelo-
vána tak, ţe hraniční uzly byly společné pro oba sousedící prvky (tzn. pevné spojení – model 
VAZBA_3D_SEG1). Na tomto modelu mělo být ověřeno, zda na hraničních plochách alveolu 





























Pokud se soustředíme nejprve na spongiózní kost v normální kvalitě (SPO_LIN_E690) a při 
pouţití modelu periodontia PER_LIN_E10, získáme hodnoty 1. hlavních napětí v rozsahu cca 
1,1-2MPa a 3. hlavních napětí -1,5 aţ -2,5MPa. Deformaci spongiózy lze kvantifikovat rozsa-
hem 1. hlavního přetvoření 1740-2940𝜇𝜀 a 3. hlavního přetvoření -2030 aţ -3540𝜇𝜀. Max. 
hodnota intenzity přetvoření je 5660𝜇𝜀. Tyto hodnoty jsou ve velmi dobré shodě s hodnotami, 
zjištěnými u modelu B-I-2! Totéţ lze tvrdit i o napětích a deformaci kortikální kosti: Např. 









█ e1 (PER_LIN_E10)          □  e1 (PER_LIN_E100)          █ e3 (PER_LIN_E10)          □ e3 (PER_LIN_E100) 




Obr. 9.41: Maximální hodnoty 1. a 3. hlavních napětí/přetvoření a intenzity přetvoření pro model spongiózy 
SPO_LIN_E690 (B-I-3) – srovnání výsledků jednotlivých zubů (model zatíţení xx_F200_KA) 
 
I přes pouţití jiného modelu vazby zubu s periodontiem a kostí vykazují vypočtené korono-
apikální posuvy hodnoty, které jsou v souladu s experimentálně získanými daty (viz obr. 










































Lze konstatovat, ţe pouţití modelu VAZBA_3D_SEG1 nebo VAZBA_3D_SEG2, tj. spo-
jení zubu s periodontiem a kostí kontaktními elementy nebo společnou konečnoprvkovou sítí, 
nevede k výrazně odlišným výsledkům a výběr mezi těmito dvěma modely neovlivní výsled-
nou napjatost a deformaci. Výběr mezi těmito modely je však třeba zváţit s ohledem na stra-
tegii tvorby modelu geometrie (v případě vazby společnými konečnoprvkovými uzly musí mít 
sousedící prvky – zub, periodontium a kost – společné hraniční plochy). 
 
9.9 Analýza B-I-4 
 
B-I-4: „Model segmentu čelisti se třemi zuby a konstantním modulem E periodontia ve všech místech“ 
Geometrie xx_3DSEG3  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E10/ SPO_LIN_E100/ SPO_LIN_E690/ SPO_LIN_E1000 + 
 DEN_LIN + PER_LIN_E10 
Vazba VAZBA_3D_SEG2 
Zatížení xx_F200_KA  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
 
 
Model B-I-4 je v dílčích modelech materiálu, vazeb a zatíţení identický s modelem B-I-1. 
Podstatný rozdíl však je v modelu geometrie. Zde byl segment čelistní kosti rozšířen a byly do 
něj zasazeny tři zuby. Cílem této analýzy bylo zjistit, zda přítomnost sousedících zubů 
v modelu významně ovlivňuje deformaci a napjatost v alveolární kosti kolem „hlavního“ (tj. 
prostředního) modelovaného zubu, který je zatěţován.  
 Výsledné hodnoty získané z tohoto modelu ukazují, ţe oproti modelu xx_3DSEG1 nenasta-
la výraznější změna. Maxima hlavních napětí jsou opět v apikální části prostředního zubu (viz 
reprezentativní výběr výsledných napěťových isoploch na obr. 9.43 – z prostorových důvodů 
nelze uvádět všechny výsledky). U kortikální kosti (na obrázku v mesiodistálním řezu) lze 
opět zřetelně vidět, jakým způsobem je namáhána lamina dura. 
Ve spongióze se 1. hlavní napětí pohybuje v rozmezí 1,1-1,8MPa, 3. hlavní napětí -1,3 aţ -
3,2MPa. Při srovnání s modelem B-I-1 lze říci, ţe absolutní hodnoty maximálních napětí po-
klesly. Totéţ lze pozorovat i u přetvoření. Bohuţel model I2_3DSEG3 opět dává výrazně od-





























pětí v apikální části, který má charakter vrubu). Bez uvaţování modelu I2 dosahuje 1. hlavní 
přetvoření hodnot 1860-2520𝜇𝜀, 3. hlavní přetvoření -2120 aţ -4140𝜇𝜀. U modelu 
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Obr. 9.43: Reprezentativní ukázky rozloţení 1. a 3. hlavního napětí ve spongióze a 1. a 3. hlavního napětí 
v kortikále (u kortikální kosti mesiodistální řez), B-I-4: a) I1_3DSEG3, b) C_3DSEG3, c) P2_3DSEG3 
 
 





























Obr. 9.44: Maximální hodnoty 1. a 3. hlavních napětí/přetvoření a intenzity přetvoření pro model spongiózy 




Výsledné hodnoty napětí a přetvoření u modelu se třemi zuby oproti modelu s jedním zu-
bem, tj. se zvýšením úrovně modelu geometrie, mírně klesly. Absolutní hodnoty napětí i pře-
tvoření se však stále udrţují ve stejném rozmezí, tj. napětí v průměru kolem 1,5, resp. -2MPa, 
přetvoření cca 2000, resp. -3000𝜇𝜀. 
 
9.10 Analýza B-I-5 
 
B-I-5: „Model segmentu čelisti se třemi alveoly, ale jedním zubem; periodontium všude stejné“ 
Geometrie xx_3DSEG3.EXTyyzz  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2; yy=xx-1; zz=x+1) 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E10/ SPO_LIN_E100/ SPO_LIN_E690/ SPO_LIN_E1000 + 
 DEN_LIN + PER_LIN_E10 
Vazba VAZBA_3D_SEG2 
Zatížení xx_F200_KA  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
 
 
Tato analýza se týkala segmentu čelistní kosti se třemi alveoly, ale na rozdíl od předchozího 
výpočtového modelu (se kterým je jinak identický), byly krajní alveoly „prázdné“, tj. byl mo-
delován vţdy pouze prostřední zub, zatímco krajní zuby byly odstraněny (tj. stav těsně po 
jejich extrakci, kdy prostor alveolu ještě nezarostl kostní tkání). 
Jak je patrné ze srovnání na obr. 9.45, v bezprostředním okolí zatěţovaného zubu nedošlo 
oproti modelu B-I-4 k ţádné výraznější změně rozloţení napětí. V důsledku chybějících kraj-
ních zubů však došlo k mírnému zvýšení napětí v okolí alveolu špičáku – protoţe je alveol 
prázdný, můţe se snadněji a více rozevírat. Pokud jde o konkrétní hodnoty maximálních na-
pětí a přetvoření v bezprostředním okolí zatěţovaného prostředního zubu, jsou naprosto stej-
né, jako u modelu se všemi třemi zuby – tzn. na napjatost a deformaci kosti bezprostředně 
kolem zatěţovaného zubu nemá případná extrakce sousedního zubu podstatný vliv. Na obr. 
9.46b je tato skutečnost demonstrována srovnáním intenzit přetvoření vypočtových modelů 
B-I-4 a B-I-5. U případu I2 opět docházelo k velké napěťové a deformační špičce, která byla 
v tomto případě při vyhodnocování výsledků odstraněna odselektováním příslušných elemen-
tů. Na uvedeném obrázku tedy lze také srovnat intenzitu přetvoření kolem I2 při této špičce i 




































Obr. 9.46: Maximální hodnoty 1. a 3. hlavních napětí/přetvoření a intenzity přetvoření pro model spongiózy 
SPO_LIN_E690 (B-I-5) – srovnání výsledků jednotlivých zubů (model zatíţení xx_F200_KA), srovnání intenzity 








































Na napjatost a deformaci kosti bezprostředně kolem zatěţovaného zubu nemá případná ex-
trakce sousedního zubu významný vliv. 
 
 
9.11 Analýza B-II-1 
 
B-II-1: „Citlivostní analýza charakteristik ortotropního modelu materiálu periodontia“ 
Geometrie I1_3DSEG1  
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E690 + DEN_LIN +  





Ve všech dosud analyzovaných případech byl pouţit lineárně isotropní model materiálu pe-
riodontia. V nadcházející analýze však bude pouţit jiný typ modelu, a to lineárně ortotropní. 
Na základě navrţených variant61 (viz tab. 23) bylo nejprve nutné vybrat nejvhodnější charak-
teristiky tohoto modelu. Výběr byl učiněn z posouzení výsledků výpočtů na modelu segmentu 
čelistní kosti s prvním řezákem (I1_3DSEG1) a s postupně obměňovanými variantami mode-
lu materiálu PER_ORT_xyz. Pro objemový podíl vláken 0,67 („a“) byly provedeny výpočty 
všech navrţených variant xy („11“ aţ „83“), pro objemový podíl vláken 0,5 („b“) bylo na 
základě jiţ známých výsledků počítáno jen s některými variantami (bylo jiţ zřejmé, ţe varian-
ty s tímto objemovým podílem nebudou dále pouţívány). 
Z tab. 33 a názorněji z obr. 9.47 je patrný vliv charakteristik jednotlivých částí periodontia 
na koronoapikální posuv zubu. Nejvýrazněji se projevuje změna modulu pruţnosti periodon-
tálních vláken. Zatímco při jejich velmi malém modulu pruţnosti (10MPa) dosahují koronoa-
pikální posuvy zubu cca 0,3-0,5mm, při modulu pruţnosti 1000MPa to je uţ pouze 0,026-
0,028mm. Nejprudší pokles koronoapikálních posuvů přitom nastává v rozmezí modulů pruţ-
nosti vláken 10-100MPa. Na koronoapikální posuvy zubů má dále vliv modul pruţnosti „mat-
rice“, tj. intercelulární periodontální tekutiny. V případě modulu pruţnosti této sloţky 0,1MPa 
dosahují koronoapikální posuvy max. 0,327-0,432mm, při niţší hodnotě modulu pruţnosti 
(0,01MPa) max. 0,388-0,531mm. Tedy s klesajícím modulem pruţnosti matrice narůstá po-
hyblivost zubu v zubním lůţku. Totéţ platí i v případě, pokud by objemový podíl vláken 
v periodontiu poklesl na úkor matrice.  
Kritériem pro volbu nejvhodnější varianty modelu materiálu periodontia byl fyziologický 
koronoapikální posuv zubu. Ten se pohybuje (jak jiţ bylo mnohokráte zmíněno) v rozmezí 
0,05-0,1mm. Ze souboru výsledných hodnot, jak jsou uvedeny v tab. 33, byly tedy vybrány ty 
varianty, jejichţ výsledky spadaly do tohoto rozsahu. Předem však byly vyloučeny varianty, u 
nichţ z = „b“, tj. u nichţ objemový podíl vláken byl pouze 0,5. Tyto varianty zcela neodpoví-
dají anatomické stavbě periodontia a byly uvedeny pouze z ilustrativních důvodů. Uvedenému 
rozsahu tedy odpovídaly varianty PER_ORT_21a, PER_ORT_31a, PER_ORT_32a, 
PER_ORT_33a a PER_ORT_43a. Z těchto pěti variant byly pro další analýzy vybrány první 
dvě, a to z toho důvodu, ţe při modulu pruţnosti matrice 0,1MPa vykazují modely menší ko-
ronoapikální posuvy a současně konvergence výpočtových modelů s těmito variantami mode-
lu materiálu jsou nejstabilnější a výpočet nejrychlejší.  
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0 50 100 150
z = „a“ 
y 
1 2 3 
x 
1 0,327 0,388 0,435 
2 0,092 0,102 0,109 
3 0,058 0,063 0,066 
4 0,047 0,05 0,051 
5 0,041 0,043 0,044 
6 0,037 0,039 0,040 
7 0,035 0,036 0,037 
8 0,026 0,026 0,026 
 
z = „b“ 
y 
1 2 3 
x 
1 0,432 0,531 - 
2  - - - 
3 0,071 0,071 - 
4  -  - - 
5 0,047 0,050 - 
6  - -  - 
7 0,039 0,040 - 
8 0,027 0,028 - 
 
            b) 
 
Tab. 33: Přehled výsledných koronoapikálních posuvů pro jednotlivé pouţité varianty ortotropního modelu 
materiálu periodontia: a) varianty s objemovým podílem vláken 0,67, b) varianty s objemovým podílem vláken 













 y = „1“, z = „a“     █ y = „2“, z = „a“      y = „3“, z = „a“     × y = „1“, z = „b“      y = „2“, z = „b“   
 
Obr. 9.47: Koronoapikální posuvy pro různé varianty modelu PER_ORT_xyz – v závislosti na měnícím se modu-
lu pruţnosti vláken, tj. x = 1, 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8 (vysvětlení označení viz kap. 7.2.2) 
 
Pouţitelnými variantami ortotropního modelu materiálu periodontia jsou tedy ty s modulem 
pruţnosti vláken 50 a 100MPa, modulem pruţnosti matrice 0,1MPa a objemovým podílem 
vláken 0,67. Devět potřebných charakteristik ortotropního modelu je uvedeno v tab. 34. Jed-
noduchým přepočtem dle vztahu (24) se lze přesvědčit, ţe model s těmito charakteristikami je 
pozitivně-definitní [200]. 
 

















  E1 E2 E3 µ12 µ13 µ23 G12 G13 G23  h 
PER_ORT_21a 67,033 0,3024 0,3024 0,366 0,366 0,4996 0,3001 0,3001 0,1008 0,7486 
PER_ORT_31a 33,533 0,3018 0,3018 0,366 0,366 0,4992 0,2972 0,2972 0,1007 0,7472 
 











Z hlediska velikosti koronoapikálního posuvu zubu jsou pouţitelné varianty modelu materi-
álu periodontia s označením PER_ORT_21a a PER_ORT_31a. 
 
9.12 Analýza B-II-2 
 
B-II-2: „Model segmentu čelisti s ortotropním modelem materiálu periodontia“ 
Geometrie xx_3DSEG1  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E10/ SPO_LIN_E100/ SPO_LIN_E690/ SPO_LIN_E1000 + 
 DEN_LIN + PER_ORT_21a/ PER_ORT_31a + PEA_UNE 
Vazba VAZBA_3D_SEG2 
Zatížení xx_F200_KA  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
 
 
S vyuţitím variant ortotropního modelu vybraných v předchozí analýze byl proveden výpo-
čet pro segmenty se všemi modelovanými zuby, tj. I1 aţ M2. Výpočtový model B-II-2 je aţ 









Nejprve se zabývejme napětím. Jak je patrné z obr. 9.48, na průběhu změny napětí ve spon-
gióze a v kortikále se při rostoucí kvalitě spongiózní kosti nic nemění – Stejně jako ve všech 
předchozích případech napětí ve spongióze narůstá, zatímco v kortikále klesá. Konkrétní hod-
noty pro jednotlivé segmenty lze porovnat na obr. 9.49. Pro variantu PER_ORT_21a dosahuje 
1. hlavní napětí ve spongióze hodnot z rozmezí 1,4-1,9MPa, 3. hlavní napětí -1,3 aţ -2,7MPa. 
U varianty PER_ORT_31a to je 1,5-2,6 resp. -1,3 aţ -2,5MPa. Pokud tyto hodnoty srovnáme 
s výsledky B-I-2 (tedy s isotropním periodontiem), pak zjistíme, ţe tahová napětí u ortotrop-






































 S1 (PER_ORT_21a)      S1 (PER_ORT_31a)     █ S3 (PER_ORT_21a)     □ S3 (PER_ORT_31a) 
 
Obr. 9.48: Závislost napětí ve spongióze (a) a  kortikále  (b) vs. kvalita spongiózy (maxima v hraničních 




█ S1 (PER_ORT_21a)          □  S1 (PER_ORT_31a)          █ S3 (PER_ORT_21a)          □ S3 (PER_ORT_31a) 
 
Obr. 9.49: Maximální hodnoty 1. a 3. hlavních napětí pro model spongiózy SPO_LIN_E690 (B-II-2) – srovnání 









Ve spongióze se 1. hlavní přetvoření pohybuje v rozmezí 2050-4200𝜇𝜀, 3. hlavní přetvoření 
-2000 aţ -3550𝜇𝜀. V kortikále jsou tyto hodnoty mezi 1430-5220𝜇𝜀, resp. -1360 aţ -3800𝜇𝜀. 
Maximální hodnota intenzity přetvoření ve spongióze je 7870𝜇𝜀. Uvedené hodnoty platí pro 
PER_ORT_21a. U druhé varianty je 1. hlavní přetvoření ve spongióze 2300-3560𝜇𝜀, 3. hlavní 
přetvoření -1990 aţ -3380𝜇𝜀. Maximální intenzita přetvoření je 7560𝜇𝜀. U kortikály jsou roz-
sahy hlavních přetvoření 1380-4590𝜇𝜀, resp. -1560 aţ -3960𝜇𝜀. Tedy lze konstatovat, ţe ve 





















































 e1 (PER_ORT_21a)      e1 (PER_ORT_31a)     █ e3 (PER_ORT_21a)     □ e3 (PER_ORT_31a) 
 eINT (PER_ORT_21a)     △ eINT (PER_ORT_31a) 
 
Obr. 9.50: Závislost přetvoření ve spongióze (a) a  kortikále (b) vs. kvalita spongiózy (maxima 




█ S1 (PER_ORT_21a)          □  S1 (PER_ORT_31a)          █ S3 (PER_ORT_21a)          □ S3 (PER_ORT_31a) 
 
Obr. 9.51: Maximální hodnoty 1. a 3. hlavních přetvoření a intenzity přetvoření pro model spongiózy 
SPO_LIN_E690 (B-II-2) – srovnání výsledků jednotlivých zubů (model zatíţení xx_F200_KA) 
 
Pokud srovnáme obě varianty navzájem, větší 1. hlavní napětí/přetvoření dává varianta 
PER_ORT_31a, tedy ta s vyšším modulem pruţnosti periodontálních vláken. Absolutní hod-
noty 3. hlavních napětí/přetvoření jsou srovnatelné. 
       
 
         a)           b) 
 
Obr. 9.52: 1. hlavní napětí ve spongióze u P2_3DSEG1 (B-II-2): a) napěťové isoplochy, b) vyznačení směrů 1. 
hlavního napětí 
 
Pouţitím ortotropního modelu periodontia tedy lze dosáhnout vyšších tahových napětí, coţ 
je způsobeno orientací hlavních materiálových směrů periodontia. 1. hlavní směr, tj. směr 
periodontálních vláken je skloněn pod úhlem 45° a při okluzním zatíţení (a také díky nulo-
vému modulu pruţnosti periodontia v apikální části) dochází k tomu, ţe zub prostřednictvím 
periodontia z větší části stahuje povrch alveolu apikálním směrem. Netlačí tedy alveolus do 
stran. Maxima napětí se přesouvají spíše k okraji alveolární kosti. Tento model periodontia 
tedy lépe vystihuje vlastnosti reálné tkáně, ve které periodontální vlákna působí jako závěsná 
lana, která se při okluzi napnou a taţením namáhají alveolární kost, ke které jsou vázána. Stá-
le však jde o lineární model, který nezachycuje nelinearitu periodontia, tj. má stejný modul 
pruţnosti pro různé velikosti zatíţení. 
Na obr. 9.53 je srovnání koronoapikálních posuvů jednak mezi jednotlivými zuby, jednak 
s experimentálně zjištěným rozmezím. Je zřejmé, ţe u varianty PER_ORT_21a jsou posuvy 
všech zubů (aţ na I2, který horní hranici přesahuje o 0,013mm) uvnitř tohoto rozmezí. V dů-






















apikální posuvy, které se pohybují na spodní hranici experimentálně zjištěného rozsahu. Dá se 
říci, ţe obě varianty se víceméně shodují s experimentálně zjištěnými daty a proto jsou obě 
varianty tohoto modelu materiálu periodontia vytvořeny vhodně. Nicméně model s niţším 
modulem pruţnosti je z hlediska kornoapikálních posuvů výstiţnější. 
 
 
█ PER_ORT_21a  □ PER_LIN_31a 
 




Varianty ortotropního modelu materiálu periodontia PER_ORT_21a a PER_ORT_31a jsou 
z hlediska koronoapikálních posuvů vytvořeny vhodně i při jejich pouţití pro segmenty kosti 
s dalšími zuby. Ve spongiózní kosti došlo při pouţití ortotropního modelu periodontia k ná-
růstu tahového namáhání při současném mírném poklesu namáhání tlakového.  
 
9.13 Analýza B-III-1 
 
B-III-1: „Citlivostní analýza charakteristik bilineárního modelu materiálu periodontia“ 
Geometrie P2_3DSEG1  
Materiál KOR_LIN + SPO_LIN_E690 +DEN_LIN + PER_BIL_xy (x = 1, 2; y = 1, 2, 3, 4, 5, 6) 
Vazba VAZBA_3D_SEG2 
Zatížení P2_F2_KA / P2_F2_BL 
 
 
Třetím z modelů materiálu periodontia, který byl v této disertační práci vytvořen, je model 
bilineární. Předchozí dva modely nevystihovaly charakteristický průběh deformace periodon-
tia – tzn. průběh, kdy při velmi malém zatíţení se nejprve deformuje periodontium a teprve 
při rostoucích okluzních silách se začíná deformovat i okolní alveolární kost, zatímco přírůs-
tek deformace samotného periodontia je uţ menší (jeho modul pruţnosti narůstá). Bilineární 
model tuto charakteristickou vlastnost dokáţe vystihnout. V kap. 7.2.2 byly navrţeny různé 
varianty bilineárního modelu (viz tab. 22). Cílem této analýzy je posoudit tyto varianty a roz-









I1 I2 C P1 P2 M1 M2
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anta PER_BIL_17, která se vymyká velkým modulem pruţnosti v druhé lineární fázi. Posou-
zení bylo provedeno s pouţitím modelu segmentu kosti s druhým premolárem62. 
 
 




Obr. 9.55: Závislost bukolinguální posuv zubu vs. zatíţení kolmé na osu zubu (B-III-1) 
 
Na obr. 9.54 a 9.55 lze skutečně díky bilineárnímu modelu periodontia pozorovat typickou 
závislost posuvu zubu v zubním lůţku na zatíţení zubu, přičemţ při okluzním zatíţení byl 
určován koronoapikální posuv a při zatíţení kolmém na zub byl určován posuv bukolinguální. 
V první fázi posuvy zubu narůstají velmi rychle, a to z toho důvodu, ţe původně zvlněná pe-
                                                 
62 V tomto případě by se tedy jednalo o označení modelu geometrie P2_3DSEG1, nicméně geometrie segmentu 
kosti i druhého premoláru je poněkud odlišná od těch, popsaných v příslušných kapitolách této disertace. Analý-
za byla vypracována v ranější fázi doktorského studia, tj. na jiných modelech geometrie, neţ začaly být pouţívá-


































































riodontální vlákna se narovnávají, aniţ by se podstatně deformovala (v modelu je tento fakt 
reprezentován niţším primárním modulem pruţnosti E1). Ve druhé fázi se uţ periodontální 
vlákna deformují, a tedy zub se do alveolu zasouvá obtíţněji neţ v předchozí fázi. Periodon-
tální vlákna jsou jiţ napnutá a zatíţení se plně přenáší na alveolární kost, která se postupně 
začíná také deformovat (v modelu je tato skutečnost reprezentována vyšším sekundárním mo-
dulem pruţnosti E2).  
Výsledné koronoapikální posuvy zubu v modelovaném segmentu byly při okluzním zatíţení 
o velikosti 2N v rozsahu 0,024 (PER_BIL_16) aţ 0,052mm (PER_BIL_11). Bukolinguální 
posuvy byly při bukolinguálním zatíţení o velikosti 2N v rozsahu od 0,053 (PER_BIL_16) do 
0,126mm (PER_BIL_11). Varianty PER_BIL_21, PER_BIL_22 a PER_BIL_23 kvůli vyso-
kému primárnímu modulu pruţnosti zcela nevystihly rychlý nárůst posuvu zubu, který je cha-
rakteristický pro první fázi zatěţování. Naopak varianty PER_BIL_11, PER_BIL_12 a 
PER_BIL_13 kvůli nízkému sekundárnímu modulu pruţnosti zcela nevystihly přírůstek po-
suvu zubu ve druhé fázi.  Poměrně dobrou shodu s experimentálně zjištěnými závislostmi 
dávaly varianty PER_BIL_14, PER_BIL_15 a PER_BIL_16. Pro posouzení výsledků jednot-
livých variant a jejich porovnání s experimentálními závislostmi bylo pouţito jednoduché 
metody: Byly porovnány sklony lineárních částí (resp. tangent) jednotlivých výsledných zá-
vislostí v obou lineárních fázích s tangentami experimentálních křivek. Pokud by se poměr 
těchto dvou hodnot rovnal jedné, šlo by o nejlepší shodu (viz tab. 35).  
Výpočet byl proveden pro velmi malé zatěţující síly (2N), avšak při normální okluzi vzni-
kají síly několikanásobně větší (aţ 200N). Z tohoto důvodu je vhodnější vybrat tu variantu, 
která má vyšší modul pruţnosti E2. V opačném případě by totiţ mohlo při větším zatíţení 
dojít k nereálným posuvům zubu. I z hlediska výpočtového procesu je vhodnější zvolit varian-
tu s vyšším modulem pruţnosti druhé fáze, protoţe vede k lepší konvergenci při řešení. 
Z uvedených variant byla tedy jako nejvhodnější vybrána varianta PER_BIL_16, jejíţ charak-






11 12 13 14 15 16 21 22 23 
Koronoapikální 
směr 
Fáze I 1,97 1,97 1,97 1,97 1,97 1,97 3,63 3,63 3,63 
Fáze II 0,18 0,7 0,88 1,17 1,17 1,17 0,16 0,58 0,88 
Bukolinguální 
směr 
Fáze I 1,28 1,28 1,28 1,28 1,28 1,28 2,19 2,19 2,19 
Fáze II 0,29 0,75 0,86 1 1,2 1,2 0,29 0,75 0,86 
 
Tab. 35: Poměry αE/αC, kde αE =úhel sklonu tečny k experimentální křivce (Parfit, resp. Dorow a Tanne), αC 




Z hlediska průběhů posuvu zubu ve dvou kolmých směrech při zatíţení silami 0-2N a jejich 
srovnání s experimentálními křivkami je nejvhodnější varianta modelu materiálu periodontia 
s označením PER_BIL_16. 
                                                 
63 Je zřejmé, ţe pomocí naznačeného simulačního experimentu by bylo moţné navrhnout další – „přesnější“ 
variantu bilineárního modelu (resp. jeho charakteristik), jejíţ výsledná křivka posuv-zatíţení by ještě lépe kopí-
rovala experimentální závislost – a to jak v 1. fázi, tak ve 2. fázi, jak při koronoapikálním zatíţení, tak při buko-
linguálním. Jak však bude ukázáno dále, toto další zpřesňování charakteristik bilineárního modelu by nepřispělo 
k přesnějším výsledkům napětí a přetvoření v kosti a navíc by vedlo k úrovňové nevyváţenosti výpočtového 
modelu. I kdybychom se snaţili o co „nejpřesnější“ charakteristiky bilineárního materiálu periodontia, byly by 
„přesné“ pouze pro druhý premolár (nehledě ke způsobu získání experimentálních křivek).  
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9.14 Analýza B-III-2 
 
B-III-1: „Model segmentu čelisti s bilineárním modelem materiálu periodontia“ 
Geometrie xx_3DSEG1  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
Materiál KOR_LIN + SPO_LIN_E690 +DEN_LIN + PER_BIL_16 / PER_BIL_17 + PEA_UNE 
Vazba VAZBA_3D_SEG2 
Zatížení xx_F200_KA  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
 
 
V předchozí analýze byl poprvé pouţit bilineární model periodontia, který byl testován pro 
zatíţení velmi malými silami, přičemţ výsledné posuvy byly srovnány s experimentálně zís-
kanými křivkami. Protoţe uvedené křivky nejsou k dispozici pro běţné okluzní síly, nebylo 
moţné vybrat nejvhodnější variantu na základě deformací/posuvů při běţném ţvýkání. Bylo 
moţné pouze odhadovat, které varianty dají při větších silách nereálné výsledky. V této ana-
lýze se soustředíme na jiţ mnohokráte zmiňovaný experimentálně zjištěný údaj, ţe při okluz-
ním zatíţení o velikosti 200N dochází u normálního zdravého zubu se zdravou ozubicí ke 
koronoapikálním posuvům v rozsahu cca 0,05-0,1mm.  
Na obr. 9.56 je vynesena závislost koronoapikálního posuvu na okluzní síle, a to mj. pro 
případ modelu P2_3DSEG1 s periodontiem PER_BIL_16 a pro okluzní síly do 200N. 
V tomto případě je moţné pozorovat velmi strmý nárůst posuvu zubu při velmi malém zatíţe-
ní, přičemţ kolem hodnoty 1-2N dochází ke zpomalení nárůstu, který dále pokračuje lineárně 
aţ k hodnotě přesahující 0,25mm při síle 200N. Tato hodnota však odporuje známým skuteč-
nostem. Je tedy zřejmé, ţe ani model PER_BIL_16 není vhodný pro další řešení – sekundární 
modul pruţnost E2 je stále příliš nízký! Je nutné pouţít variantu bilineárního modelu s ještě 
vyšším modulem pruţnosti E2 – proto byla navrţena varianta PER_BIL_17, jejíţ charakteris-
tiky jsou E1= 0,05MPa, E2 = 10MPa a 𝜀12 = 0,075.  
 
 
Obr. 9.56: Závislost koronoapikální posuv zubu vs. okluzní síla – srovnání modelů xx_3DSEG1 + PER_BIL_17 
(B-III-2) s P2_3DSEG1 + PER_BIL_16 (B-III-1) 
 
Tato nová varianta byla pouţita pro výpočet na modelech segmentů kosti s jednotlivými zu-
by. Výsledné koronoapikální posuvy všech zubů pro okluzní síly 50-200N jsou také uvedeny 
na obr. 9.56. Je zřejmé, ţe se s větším sekundárním modulem pruţnosti zmenšil sklon závis-
losti posuv-síla, přičemţ výsledné hodnoty posuvů pro hodnotu 200N vesměs odpovídají ex-



























I1 (PER_BIL_17) I2 (PER_BIL_17) C (PER_BIL_17) P1 (PER_BIL_17)




Obr. 9.57: Srovnání koronoapikálních posuvů pro jednotlivé zuby (B-III-2, varianta s PER_BIL_17) 
 
Neúčelnost dalšího „zpřesňování“ charakteristik bilineárního modelu se potvrzuje zejm. při 
srovnání výsledků napětí ve spongióze, získaných z výpočtů s dvěma různými variantami 
bilineárního modelu. Na obr. 9.58 jsou zobrazeny isoplochy 3. hlavního napětí ve spongiózní 
kosti modelu P2_3DSEG1. Výsledky v levé části obrázku pocházejí z výpočtu, který zahrno-
val model PER_BIL_16 (tj. E2 = 2,5MPa), na pravé straně jsou výsledky modelu 
s PER_BIL_17 (tj. E2 = 10MPa). Ačkoli došlo k nárůstu sekundárního modulu pruţnosti bili-
neárního modelu o 300%, hodnota 3. hlavního napětí poklesla pouze o 2,7%, tedy nepodstat-
ně.  
 
         
 
   a)       b) 
 
Obr. 9.58: Srovnání 3. hlavního napětí u P2_3DSEG1: a) varianta s PER_BIL_16 (B-III-1), b) varianta 
s PER_BIL_17 (B-III-2) 
 
Konkrétní hodnoty 1. a 3. hlavních napětí ve spongióze nabývají při pouţití varianty mode-
lu periodontia PER_BIL_17 hodnot v rozsahu 0,9-1,5MPa, resp. -1,6 aţ -2,5MPa. V případě 
kortikální kosti jsou tyto rozsahy 18,4-40,4 MPa, resp. -14,7 aţ -33,3 MPa. Ve spongióze se 
1. a 3. hlavní přetvoření pohybuje v rozmezí 2060-4250𝜇𝜀, resp. -2140 aţ -3550𝜇𝜀. Maximál-
ní intenzita dosahuje téměř 6000𝜇𝜀. U kortikály opět sledujeme niţší hodnoty: např. maxi-







































Obr. 9.59: Maximální hodnoty 1. a 3. hlavních napětí/přetvoření a intenzity přetvoření (B-III-2) – srovnání 
výsledků jednotlivých zubů (model zatíţení xx_F200_KA) 
 
Napětí a deformace spongiózy (ale i kortikály) si tedy i při pouţití třetího typu modelu peri-
odontia udrţuje stejné hodnoty. První hlavní napětí nepřesahuje 2MPa, třetí hlavní napětí se 
zase udrţuje pod -3MPa. Podobně se lze vyjádřit i k hodnotám přetvoření.  
V předchozí analýze bylo konstatováno, jakým způsobem dochází k deformaci v jednotli-
vých fázích zatěţování periodontia. Bylo řečeno, ţe při velmi malých silách se původně zvl-
něná periodontální vlákna natahují, zatímco při větších silách jsou uţ vlákna napnuta a zatíţe-
ní se přenáší i na okolní kostní tkáň, která se také začíná deformovat. Tento charakteristický 
průběh deformace závěsného aparátu lze demonstrovat na výsledcích výpočtů. Na obr. 9.60 je 
vyznačen průběh změny koronoapikálních posuvů druhého premoláru při různém modulu 
pruţnosti spongiózní kosti a při dvou různých zatíţeních – a) při okluzní síle 2N a b) při 
okluzní síle 200N. V prvním případě lze pozorovat nezávislost koronoapikálního posuvu na 
modulu pruţnosti spongiózy – deformuje se totiţ pouze periodontium. Naopak ve druhém 
případě velikost posuvu zubu závisí také na tom, jak kvalitní je okolní kostní tkáň. Tzn. ţe při 
zatíţení silou 200N se vedle periodontia deformuje také kost a velikost této deformace přispí-








































Obr. 9.60: Srovnání koronoapikálních posuvů druhého premoláru pro různé hodnoty modulu pruţnosti spongió-




Analýza ukázala, ţe pro normální okluzní síly je vhodnější a experimenty lépe vystihuje va-
rianta bilineárního modelu periodontia PER_BIL_17. Dále bylo ukázáno, ţe zvyšování 
sekundárního modulu pruţnosti tohoto modelu z 2,5 na 10MPa má malý vliv na výsledné 
hodnoty napětí a ţe tedy „zpřesňování“ těchto charakteristik nemá pro účely deformačně na-
pěťové analýzy kosti čelisti velký význam. Byly vyhodnoceny hlavní napětí a přetvoření, při-
čemţ lze konstatovat, ţe se tyto hodnoty pohybují v relacích, které byly zjištěny i u modelů s 
lineárním isotropním a ortotropním modelem periodontia. Bylo také ukázáno, ţe při větších 
okluzních silách přispívá k posuvům zubů v alveolu také deformace kosti.  
 
9.15 Shrnutí a závěr analýz „B“ 
 
Ve všech analyzovaných případech bylo potvrzeno, ţe při pouţití homogenního modelu 
spongiózy dochází při rostoucí kvalitě kosti ke zvyšování napětí ve spongióze a naopak ke 
sniţování napětí v kortikále. V případě vyhodnocovaných hlavních přetvoření dochází s růs-
tem kvality kosti k poklesu deformace jak kortikály, tak spongiózy. Na příkladu výpočtového 
modelu B-I-2 bylo ukázáno, ţe tyto průběhy (citlivost napětí/přetvoření na modul pruţnosti 
spongiózy), lze aproximovat logaritmickou funkcí, jejíţ koeficient determinace přesahuje 
v 70% případů hodnotu 0,95.  
Periodontium je moţné modelovat lineárním isotropním, ortotropním nebo bilineárním iso-
tropním modelem materiálu a byly ukázány rozdíly v napětích a deformaci při pouţití těchto 
modelů. U lineárního modelu se z hlediska shody koronoapikálních posuvů zubu nejlépe 
osvědčil model PER_LIN_E10 s modulem pruţnosti periodontia 10MPa. Ukázalo se, ţe mo-
del, který obsahoval periodontium s niţším modulem E, vykazoval vyšší maximální hodnoty 
napětí a přetvoření, tzn. čím větší E periodontia, tím niţší je napětí a deformace kosti. 
Maxima hlavních napětí a přetvoření se sníţí, pokud je do modelu zahrnut model apikální 
části periodontia, tzn. pokud apikální vrchol kořene zubu bezprostředně netlačí na alveolární 
kost a okluzní zatíţení se na alveolus přenáší celým povrchem zubu. Mírné sníţení napětí také 
nastává, pokud je modelováno současně více zubů. 
Na modelu B-I-5 bylo ukázáno, ţe čerstvě extrahované sousední zuby nemají vliv na změnu 
































































V analýzách B-II-1 a B-II-2 bylo ukázáno, ţe při modelování periodontia lineárním orto-
tropním modelem je z hlediska koronoapikálních posuvů nejvhodnější varianta „kompozitní-
ho“ periodontia s modulem pruţnosti vláken 50/100 MPa, modulem pruţnosti matrice 
0,1MPa a objemovým podílem vláken 0,67. Pouţitím tohoto modelu dochází v kosti ke sni-
ţování tlakových napětí na úkor zvýšení tahových (zejména v okrajových oblastech alveolu). 
Specifický průběh deformace periodontia a nárůst koronoapikálního posuvu při rostoucím 
zatíţení lépe vystihuje bilineární model periodontia, přičemţ analýza ukázala, ţe nejvhodnější 
je varianta tohoto modelu s charakteristikami E1 = 0,05MPa, E2 = 10MPa a ε12 = 0,075, tedy 
sekundární modul pruţnosti by měl být vyšší, neţ je uváděno v odborné literatuře. Naproti 
tomu rozdíl v absolutních hodnotách napětí při pouţití sekundárního modulu pruţnosti 2,5 























Obr. 9.61: Porovnání maximálních 1. a 3. hlavních přetvoření různých variant výpočtového modelu – srovnání s  
mezními hodnotami normálně zatěţované kosti dle „mechanostat-hypothesis“ dr. H.M. Frosta  
(hodnoty 800-4000𝜇𝜀  viz [63]) 
 
Konkrétní hodnoty napětí a přetvoření je třeba posuzovat s vědomím toho, ţe se vztahují 
k hraničním plochám alveolární kosti, k rozhraní mezi spongiózou a laminou dura, mezi ni-
miţ je vazba modelována kontaktem. S rostoucí vzdáleností od tohoto rozhraní se hodnoty 
těchto mechanických veličin sniţují, coţ bude ukázáno v následující analýze C-I-4. Obecně se 
1. a 3. hlavní napětí pohybují v intervalu cca 1-2MPa, resp. -1,3 aţ -3,2MPa. Dá se říci, ţe u 
modelu s lineárním ortotropním a bilineárním isotropním periodontiem je dominantní první 
hlavní napětí, nejvyšší hodnoty třetích hlavních napětí lze pozorovat u modelu s lineárním 
isotropním periodontiem. 1. a 3. hlavní přetvoření nabývají hodnot v rozsahu 1740-4250µε, 
resp. -2000 aţ -4920µε. Rozsahy hlavních přetvoření různých variant výpočtového modelu 
jsou uvedeny na obr. 9.61. Zajímavé je také srovnání s hypotetickými hodnotami mezních 
přetvoření, jak je ve své hypotéze remodelace kostní tkáně navrhnul H.M. Frost. Ten uvádí 
hodnoty pro adaptovaný stav kosti v rozmezí 800-1500µε, pro mírně přetíţený (avšak stále 
příznivý) stav kosti 1500-3000µε (viz obr. 5.11). V jiné své práci uvádí rozmezí příznivého 


























































(byly publikovány v 60. letech a veškeré práce se odkazují pouze na výsledky bez zmínek na 
způsob jejich získání). Srovnání s vypočtenými hodnotami lze proto brát pouze jako orientač-
ní.  
Napjatost v kortikální kosti stejně jako její deformace je oproti spongióze niţší.  
 
 
9.16 Analýza C-I-1 
 
C-I-1: „Citlivostní analýza parametrů kontaktních elementů“ 
Geometrie C_3DWM1 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E690 +DEN_LIN + PER_LIN_E10 + PEA_UNE + SVA_LIN +  





Před tím, neţ bylo moţné realizovat výpočty na modelu celé dolní čelisti (ať uţ s jedním 
zubem nebo plnou denticí), bylo nutné vhodně nastavit model vazeb čelistní kosti – přede-
vším vazeb na kondylárních plochách čelistního kloubu. V případě pevné vazby (modely 
VAZBA_3D_WM1 a VAZBA_3D_WM2) to bylo jednoduché – prostě se zadaly jako okra-
jové podmínky nulové posuvy příslušných konečnoprvkových uzlů na stykových plochách. U 
vazby, která měla být realizována pomocí kontaktních elementů, však bylo třeba správně na-
stavit hodnoty normálové kontaktní tuhosti, příslušným materiálům přiřadit vhodný součinitel 
smykového tření a otestovat vlastnosti modelů materiálů příslušných prvků podílejících se na 
kontaktu. 
Výpočtový model C-I-1 měl v prvé řadě slouţit k otestování těchto parametrů. Vedle výbě-
ru vhodné normálové kontaktní tuhosti (FKN) a součinitele smykového tření bylo cílem ana-
lýzy posoudit vliv modulu pruţnosti disku a chrupavky na kontaktní tlak. Pouţit byl model 
geometrie C_3DWM1, tj. celá čelist s jediným zubem – špičákem, všechny prvky byly mode-





















Obr. 9.62: Ukázka kontaktních tlaků pro FKN=1, f=0, CHR_LIN = 50MPa a DIS_LIN = 50MPa 
Pravý kondyl Levý kondyl 
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Nejprve se zabývejme velikostí součinitele smykového tření mezi kloubní chrupavkou a 
temporomandibulárním diskem. V odborné literatuře panuje shoda v tom, ţe tento součinitel 
musí být velmi malý. Je to z důvodů existence synoviální kapaliny, která mj. sniţuje tření 
mezi stykovými plochami. Konkrétní hodnota pouţitelná pro všechny následující analýzy 
byla vybrána na základě analýzy citlivosti kontaktního tlaku a penetrace na velikost součinite-
le smykového tření, jehoţ hodnota se postupně měnila: f = 0; 0,05; 0,1; 0,2; 0,35; 0,5. Pro tuto 
citlivostní analýzu byla nastavena kontaktní tuhost FKN = 1 a moduly pruţnosti disku i chru-
pavky byly shodně 50MPa. 
 
 
 Levý kondyl █ Pravý kondyl 
 
Obr. 9.63: Vliv součinitele smykového tření na kontaktní tlak a penetraci 
 
Z obr. 9.63 je patrné, ţe maximální kontaktní tlak je dosaţen při nulové hodnotě součinitele 
smykového tření. S jeho nárůstem aţ do hodnoty cca 0,35 kontaktní tlak klesá (max. o 23%). 
Penetrace kontaktních ploch se do f = 0,35 udrţuje na zhruba stejné úrovni a pak prudce kle-
sá. Součinitel tření by však měl být velmi malý – zcela jistě menší neţ 0,1. Pro další analýzy 
byl tedy vybrán součinitel smykového tření f = 0, při němţ je dosaţeno nejvyššího tlaku.  
Dalším parametrem, který bylo třeba vhodně nastavit, byla normálová kontaktní tuhost. Im-
plicitně je v programovém systému Ansys nastavena hodnota FKN = 1, ta však není vhodná 
ve všech případech; nejprve je nutné otestovat, zda není výhodnější pouţití jiné hodnoty. Opět 
byla provedena analýza citlivosti, tentokráte kontaktního tlaku a penetrace na kontaktní tu-
host. Byly testovány hodnoty FKN = 0,01; 0,1; 1; 10; 100. Součinitel smykového tření f = 0, 
CRH_LIN = 50MPa, DIS_LIN = 50MPa. 
 
 
 Levý kondyl █ Pravý kondyl 
 

















































































Kontaktní tuhost - FKN [-] 
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Kontaktní tuhost má poměrně malý vliv na velikost kontaktního tlaku, výjimkou je FKN = 
0,01, při níţ je kontaktní tlak o 11% větší neţ u FKN = 1 a o 9% větší neţ u FKN = 0,1. Nor-
málová kontaktní tuhost však má výrazný vliv na penetraci kontaktních elementů: Maxima 
nabývá při FKN = 0,01, při FKN = 0,1 penetrace mírně poklesne a při hodnotě FKN = 1 dojde 
k prudkému sníţení aţ o 86%. S dále rostoucí kontaktní tuhostí velikost penetrace nadále kle-
sá, ale uţ pouze nepatrně. Jak je zřejmé z následujícího obrázku, velikost kontaktní tuhosti má 
také výrazný vliv na výpočtové časy, tj. na konvergenci řešení. Při krajních hodnotách FKN 
dosahoval výpočet nejdelších časů (10 a ¼ h – při výpočtu na Intel Pentium 4CPU 2.80 GHz, 
1GB RAM). Naopak nejkratší výpočtový čas byl zaznamenán u modelu s tuhostí kontaktu 
FKN = 0,1 (3h – na tomtéţ stroji). Vzhledem k velikosti penetrace se však nejlépe jeví kon-
takt s normálovou tuhostí FKN = 1. Tato hodnota byla tedy zvolena pro všechny následující 
analýzy, které zahrnovaly model s kontaktní vazbou v temporomandibulárním kloubu. 
 
 
Obr. 9.65: Vliv normálové kontaktní tuhosti na výpočtový čas 
 
Nakonec bylo potřeba rozhodnout o charakteristikách lineárního isotropního modelu mate-
riálu chrupavky a disku. Literatura se v této věci rozchází. Byly proto otestovány moduly 
pruţnosti disku i chrupavky 10; 50 a 100MPa. Nejprve tedy byla zjišťována citlivost kontakt-
ního tlaku a penetrace na modul pruţnosti chrupavky (přičemţ modul pruţnosti disku byl 
50MPa) a posléze byla citlivostní analýza provedena pro měnící se modul pruţnosti disku 
(přičemţ modul pruţnosti chrupavky byl 50MPa). 
 
 
 Levý kondyl █ Pravý kondyl 
 




































































 Levý kondyl █ Pravý kondyl 
 
Obr. 9.67: Vliv modulu pruţnosti disku na kontaktní tlak a penetraci 
 
Penetrace se při modulu pruţnosti obou prvků nad 50MPa výrazně nemění a udrţuje se ví-
ceméně na konstantní hodnotě. Kontaktní tlak se s narůstajícím modulem pruţnosti chrupavky 
zvětšuje a to při nárůstu z 10 na 50MPa o 14% (pravý kondyl), resp. 19% (levý kondyl), při 
dalším nárůstu modulu pruţnosti z 50 na 100MPa to však bylo uţ jen o 4%, resp. 5%. Změny 
v kontaktních tlacích při narůstajícím modulu pruţnosti disku jsou nepatrné, max. o 5% při 
nárůstu modulu pruţnosti disku z 10 na 50MPa (u pravého kondylu). Při dalším řešení se tedy 
nedopustíme velké chyby, pokud budeme i nadále pouţívat pro oba modely CHR_LIN i 
DIS_LIN hodnotu modulu pruţnosti 50MPa. 
 
Závěr C-I-1  
 
Pro další řešení byla u modelů s kontaktními elementy v oblasti temporomandibulárnho 
kloubu nastavena normálová kontaktní tuhost FKN = 1, součinitel smykového třeni na styko-
vých plochách chrupavka-disk byl nastaven na nulovou hodnotu. Moduly pruţnosti modelů 
materiálů chrupavky i disku byly nastaveny shodně na 50MPa. 
 
9.17 Analýza C-I-2 
 
C-I-2: „Citlivostní analýza kloubních vazů a kloubního pouzdra“ 
Geometrie C_3DWM1 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E690 +DEN_LIN + PER_LIN_E10 + PEA_UNE + SVA_LIN +  





Na výpočtovém modelu analyzovaném v předchozí části a s upřesněnými charakteristikami 
kontaktních elementů, tření a modelů materiálů DIS_LIN a CHR_LIN byla provedena analý-
za, zda je nutné zahrnovat do výpočtových modelů také vazivový aparát, tj. jednotlivé kloubní 
vazy a kloubní pouzdro.  
Na základě řešení tohoto výpočtového modelu bylo konstatováno, ţe není nutné s těmito 
prvky nadále pracovat: U všech vazů i pouzdra, které byly modelovány elementem LINK10, 
byla zjištěna nulová vnitřní normálová síla, tj. všechny tyto prvky byly při zatíţení soustavy 
stlačovány a díky charakteru pouţitého elementu tedy deaktivovány. Jejich pouţití nemá pro 









































Modul pružnosti disku [MPa]
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9.18 Analýza C-I-3 
 
C-I-3: „Citlivostní analýza směrových kosínů žvýkacích svalů“ 
Geometrie I1_3DWM1 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E690 +DEN_LIN + PER_LIN_E10 + PEA_UNE + SVA_LIN +  
CHR_LIN + DIS_LIN 




Primárně byly u modelu vazeb pouţívány směry svalů, jak je ve své práci uvádí Trainor. 
Nabízí se však otázka, jak se změní napjatost a deformace modelu, pokud svaly budou působit 
v trochu odlišných směrech. Cílem této analýzy tedy bylo posoudit vliv různých směrů (smě-
rových kosínů) jednotlivých svalů na deformaci a napjatost kosti. Posuzovány byly modely se 
směry svalů podle čtyř různých autorů: Koriotha, Chena, Trainora a Maye (viz tab. 11). Jako 
doplněk byla v pátém případě vytvořena jakási „střední“ varianta, u níţ byly zprůměrovány 
směrové kosíny a délky svalů všech zmíněných autorů.  
Z obr. 9.68 je patrné, ţe při pouţití jakékoli varianty je maximální napětí v bezprostředním 
okolí zubu (tedy v aleolární kosti), stejně jako maximum napětí v kortikále celé čelisti bez 
alveolární kosti (tedy na linea obliqua v případě S1 a na zadní hraně ramus mandibulae 
v případě S3) nezávislé na volbě uvedených variant směrů ţvýkacích svalů, resp. rozdíly 
v napětích jsou nevýznamné (max. rozdíl u kortikály nepřesáhne 5%, u spongiózy 2%). 
 
       
                             a)                                                                                     b) 
   
   c )                    d) 
█ S1          █ S3         SINT 
 
Obr. 9.68: Napětí v kosti (C-I-3): a) alveolární kost – spongióza, b) alveolární kost – kortikála, c) linea ob-
























































        S1       S3 
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Změna směru svalů má však vliv na velikost vnitřních silových účinků (normálových sil) 
v těchto svalech. Ve všech případech vycházela největší normálová síla u spánkového svalu 
(m. temporalis). Naopak m. masseter vykazoval nejniţší silové účinky (u varianty podle Maye 
se dokonce blíţily nule – tzn. v případě okluze prvního řezáku byl tento sval neaktivní). Nelze 
rozhodnout, která z variant je z hlediska určení velikosti silových účinků ve svalech a de facto 
velikosti svalového působení „správná“. Z výsledků lze pouze kvalitativně posoudit aktivitu 
jednotlivých svalů a konstatovat skutečnost, ţe svaly na levé straně čelisti vykazují při okluzi 
levého řezáku větší aktivitu neţ na straně levé. Podstatné však je, ţe napjatost v důleţitých 
oblastech není volbou varianty svalových směrů ovlivněna. 
 
 
█ M.masseter          █ M. temporalis         █ M. pterygoideus medialis 
 
Obr. 9.69: Normálové síly ve svalech: a) levá strana, b) pravá strana 
 
Nevýznamný vliv má volba varianty svalových směrů na stykové síly v čelistních kondy-
lech. Z obr. 9.70 je patrné, ţe výjimkou je pouze varianta podle Chena. Je to zřejmě způsobe-
no délkami svalů, které tento autor uvádí výrazně kratší neţ ostatní. 
 
 
Obr. 9.70: Stykové síly v čelistních kondylech 
Závěr C-I-3 
 
Nejdůleţitějším zjištěním je, ţe odchylky, které se vyskytují při srovnání směrů ţvýkacích 
svalů podle různých autorů, nemají podstatný vliv na výslednou napjatost v kosti dolní čelisti. 
Výjimku tvoří varianta podle Chena, která způsobuje vyšší stykové síly v kondylech a tím i 









































Levy kondyl Pravý kondyl
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9.19 Analýza C-I-4 
 
C-I-4: „Model celé čelisti s jedním zubem; různé varianty modelu materiálu periodontia“ 
Geometrie xx_3DWM1  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E690 +DEN_LIN + PER_LIN_E10/ PER_BIL_17/ PER_ORT_21a + 
PEA_UNE + SVA_LIN + CHR_LIN + DIS_LIN 
Vazba VAZBA_3D_WM3 
Zatížení xx_F200_KA   (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
 
 
U modelu celé čelisti včetně čelistního kloubu lze vedle hlavních napětí a přetvoření zjišťo-
vat také kontaktní tlaky na kondylárních plochách. Tato veličina je důleţitou charakteristikou, 
která popisuje mechanickou interakci dolní čelisti se spánkovou kostí. V případě fyziologic-
kého stavu různých kloubů lidského těla dosahuje tato veličina hodnoty 2-3MPa64 a srovnání 
kontaktních tlaků čelistních kloubů s těmito hodnotami můţe poskytnout velmi zajímavé in-
formace.  
Model, který byl pro tuto analýzu pouţit, zahrnoval nejen celou čelist a temporomandibu-
lární kloub, ale z hlediska materiálu byly pouţity tři varianty s různými modely periodontia – 
lineární isotropní, lineární ortotropní a bilineární isotropní. Vzhledem k Saint-Venantovu 
principu však volba varianty modelu materiálu periodontia nemá podstatný vliv na velikost 
kontaktních tlaků v kloubu ani na napjatost a deformaci ramus mandibulae. 
 
 
█ Levý kondyl █ Pravý kondyl 
 
Obr. 9.71: Kontaktní tlaky a penetrace na levém a pravém kondylu při zatíţení jednotlivých zubů okluzní silou 
200N (xx_F200_KA) 
 
Byly určovány kontaktní tlaky a penetrace kontaktních elementů na obou kondylech při za-
tíţení jednotlivých zubů silou 200N působící v koronoapikálním směru. Pokud takto byly 
jednotlivě zatíţeny zuby levé řezákové oblasti (tj. I1, I2, C), pak se hodnota kontaktního tlaku 
na levém kondylu pohybovala v rozmezí 2,26-2,38MPa, na pravém kondylu byly kontaktní 
tlaky niţší 1,88-2,18MPa. Při zatíţení zubů levé molárové oblasti (tj. P1 aţ M2) silami 200N 
postupně klesal kontaktní tlak v obou kondylech, a to aţ na hodnotu 0,63MPa pro levý, resp. 
0,58MPa a pravý kondyl při zatíţení druhého moláru (viz obr. 9.71). Pokud bychom však 
např. první molár zatíţili dvojnásobnou silou - tj. M1_F400_KA, která je při normálním ţvý-
kání poměrně běţná, byl by kontaktní tlak v levém kondylu cca 2,4MPa. Obecně se tedy dá 
říci, ţe okluzní síla určité velikosti má za následek kontaktní tlak, který se sniţuje, pokud po-
stupně přesouváme zatíţení ze zubu na zub v mesiodistálním směru.  
                                                 
64 Přehledné porovnání kontaktních tlaků ve velkých kloubech lidského těla viz [108], [216]. V kyčelním kloubu 
na femuru se zde uvádí hodnota 2,56MPa, v kloubu loketním na radiu 2,93MPa a na ulně 2,1MPa, v kolenním 










































































Důvod, proč se při postupném zatíţení jednotlivých zubů stejnými okluzními silami 
v pořadí, jaké je dáno jejich mesiodistálním uspořádáním, kontaktní tlaky sniţují, je zřejmý 
z obr. 9.74. Na příkladu modelu s prvním molárem je vidět, jakým způsobem se posouvá celá 
dolní čelist při koronoapikálním zatíţení zubu. Zatímco se protuberantia mentalis v přední 
části čelisti posouvá směrem dolů, caput mandibulae směřuje naopak nahoru a tlačí na spán-
kovou kost. Čelist jako celek tedy při tomto zatíţení rotuje kolem osy, která prochází rameny 
čelisti v oblastech blízkých incisura mandibulae. Tato osa je v podstatě vymezena prostorem 
mezi úponovými místy ţvýkacích svalů. Situace se podobá dvojramenné páce: Pokud budeme 
posouvat zatíţení 200N blíţe k ose (tzn. pokud budeme postupně zatěţovat zuby, jak jdou 
v mesiodistálním pořadí – I1 aţ M2), pak se rameno zkracuje, moment se sniţuje a výsledná 
styková síla v kloubu na konci druhého ramena páky tím také klesá – ze 161N na levé straně 
při zatíţení levého špičáku, resp. 145N na pravé straně při zatíţení prvního levého řezáku na 
42N na levé straně, resp. 19N na pravé straně při zatíţení 2. moláru. 
Mírný nárůst kontaktních tlaků na levém kondylu při postupném zatíţení zubů řezákové ob-
lasti (I1 – C) je způsobený odchylkami v uspořádání těchto zubů (odchylky ve směru os zubu) 





















Zaměřme se nyní na deformaci alveolární kosti, tedy na bezprostřední okolí zatěţovaných 
zubů. Tentokrát však ne na maximální hodnoty přetvoření na hranicích alveolů (ať uţ krajní 
části spongiózy nebo kortikály), ale na hodnoty v určité vzdálenosti od těchto hranic. K pre-
zentaci byla jako reprezentativní vybrána ekvidistantní vzdálenost 0,5mm od rozhraní spongi-
ózy a laminy dura a 4mm od apikálního vrcholu alveolu. Na obr. 9.75g jsou vyznačeny cesty 
kolem jednotlivých zubů (alveolů), na nichţ byly 1. a 3. hlavní přetvoření určovány. Ve větši-
ně případů cesta prochází oběma kostními tkáněmi a z grafů lze zřetelně rozpoznat, ţe hodno-
ty přetvoření v kortikále jsou mnohem niţší. Zajímavé je srovnání výsledků pro varianty 
s lineárním a bilineárním isotropním modelem periodontia. V obou případech se průběhy 
hlavních přetvoření kryjí, a tedy v určité vzdálenosti od hranice alveolu výsledné napětí nezá-
visí na tom, zda pouţijeme lineární nebo bilineární model materiálu periodontia. Naopak pou-
ţití lineárního ortotropního modelu je na grafech zřetelně rozpoznatelné. Průběhy ukazují 
vyšší tahová namáhání a niţší tlaková. I celkový tvar křivky se poněkud (i kdyţ ne zcela) od-
lišuje od prvních dvou variant. Nutno podotknout, ţe velmi podobné průběhy lze získat i pro 



















Cesta 1 Cesta 2
 
Obr. 9.74: Celkové posuvy - vektorové zobrazení 
(ukázka z modelu M1_3DWM1) 
Obr. 9.73: Kontrola spojitosti kontaktního tlaku 









        
 
      
I1 I2 C P1 P2 M2 
 
 
∎ e1 (PER_LIN_E10)   ∎ e3 (PER_LIN_E10)   ∎ e1 (PER_BIL_17)   ∎ e3 (PER_BIL_17)  ∎ e1 (PER_ORT_21a)   ∎ e3 (PER_ORT_21a) 
 
Obr. 9.75: Průběhy 1. a 3. hlavního přetvoření v ekvidistantní vzdálenosti 0,5mm od rozhraní spongiózy a lami-
ny dura a 4mm od apikálního vrcholu alveolu (C-I-4): a) I1, b) I2, c) C, d) P1, e) P2, f) M2, g) cesty, na kterých 



































































































Maximální hodnoty odečtené z uvedených průběhů se v případě 1. hlavního přetvoření a při 
pouţití lineární isotropní a bilineární varianty periodontia pohybují v rozmezí 525-1521𝜇𝜀, 3. 
hlavní přetvoření -753 aţ -1505𝜇𝜀. Maximální 1. hlavní přetvoření u varianty s ortotropním 
modelem periodontia: 828-2059𝜇𝜀, 3. hlavní přetvoření -653 aţ -1554𝜇𝜀. Tato rozmezí jsou 
pochopitelně menší neţ hodnoty zjišťované přímo na hranicích alveolu, kde se spongióza stý-
ká s laminou dura.  
 
 
∎ e1 (PER_LIN_E10)   ∎ e3 (PER_LIN_E10)   ∎ e1 (PER_BIL_17)   ∎ e3 (PER_BIL_17)  ∎ e1 (PER_ORT_21a)   ∎ e3 (PER_ORT_21a) 
 
Obr. 9.76: Maximální hodnoty 1. a 3. hlavních přetvoření kosti ve vzdálenosti 0,5mm od rozhraní spongiózy a 
laminy dura a 4mm od apikálního vrcholu alveolu (C-I-4) 
 
Absolutní maximální hodnoty napětí i přetvoření ve spongióze i v kortikále zjištěné na roz-
hraní spongiózy s laminou dura dosahují srovnatelných hodnot, jaké byly zjištěny u 3D seg-
mentů čelistní kosti (i s příslušnými odchylkami pro různé varianty modelu materiálu perio-
dontia). Srov. např. obr. 9.58 a 9.77. Hodnoty napětí i přetvoření v těchto místech, jak byly 
zjištěny v analýze B-I-2, jsou nevýznamně odlišné od těch, zjištěných na 3D modelu celé če-
listi (C-I-4). Max. odchylky nepřesahují 5%. Z toho plyne: 1) Pokud chceme modelovat na-
pjatost a deformaci v alveolární kosti bezprostředně kolem zubu, není nutné modelovat celou 
čelist a další prvky, které s tím souvisejí (svaly, kloub). Pro tyto účely postačuje modelovat 
pouze segment kosti, který je pouze vázán v dostatečné vzdálenosti od vyšetřované oblasti. 2) 
Pro vytvoření první představy o napjatosti a deformaci kolem konkrétního zubu, při konkrét-
ním zatíţení a konkrétní kvalitě spongiózní kosti je moţné pouţít aproximačních vztahů s 
regresními koeficienty uvedenými v analýze B-I-2.  
 
 
   a)           b) 
 

























Obr. 9.78: Typické rozloţení napětí v kortikále (C-I-4, bez odselektovaných elementů alveolu): a) 1. hlavní napě-
tí, b) 3. hlavní napětí 
 
Pokud jde o namáhání kortikálni kosti celé čelisti, lze zopakovat, co jiţ bylo zmíněno v ana-
lýze C-I-3. Kromě alveolu namáhaného prostřednictvím zatěţovaného zubu je nejvíce namá-
hanou částí linea obliqua, v níţ dominuje především tahové namáhání, a dále zadní část ramus 
mandibulae a část angulus mandibulae, kde naopak dominuje namáhání tlakové. Kromě toho 
jsou význačnými oblastmi se zvýšenou napjatostí incisura mandibulae, kde opět dochází ke 
koncentracím tlakových napětí, a také pars alveolaris – tedy okraj alveolu, od nějţ směrem 
k angulus mandiblae postupuje pásmo zvýšených tlakových napětí. Průběhy 1. a 3. hlavního 
napětí jsou znázorněny na obr. 9.79, na němţ jsou patrné jak směry, tak velikost namáhání 
(čím hustěji jsou zbarvené oblasti, tím větší napětí v nich působí). Konkrétně v linea obliqua 
dosahuje při zatíţení zubu silou 200N 1. hlavní napětí 14,8-19,9MPa, 3. hlavní napětí v ramus 
mandibulae -8,8 aţ -15,2MPa (opět platí, čím blíţ k linea obliqua působí skusová síla, tím 


















Obr. 9.79: Vyznačení směrů hlavních napětí a jejich největší koncentrace (C-I-4): a) 1. hlavní napětí – linea 





Kontaktní tlaky na kondylárních plochách čelistních kloubů jsou co do velikosti srovnatelné 
s tlaky v jiných kloubech lidského těla. Hodnotu mezi 2-3MPa, která se uvádí pro kontaktní 
tlak v kyčelním, loketním či kolenním kloubu, lze konstatovat také pro temporomandibulární 
kloub ve fyziologickém stavu a při normálním zatíţení, tj. 200N pro řezákovou oblast a po 
přepočítání na zatíţení 400N také pro molárovou oblast. V případě zatíţení zubů stejnými 
silami se kontaktní tlak v kloubu s distálnější polohou zatěţovaného zubu sniţuje.  
Hodnoty maximálních napětí a přetvoření na rozhraní spongiózy a laminy dura jsou srovna-
telné s těmi, které byly zjištěny na modelu segmentu čelisti. Tzn. pokud by bylo potřeba sta-
novit napjatost a deformaci v alveolární kosti, tedy v těsné blízkosti zubu, není nutné modelo-
vat celou čelist, ale postačuje segment, jehoţ vazba by byla v dostatečné vzdálenosti od vyšet-
řovaného místa. Jelikoţ jsou napětí a deformace srovnatelné s těmi v analýze B-I-2, je moţné 
pro vytvoření první představy o jejich velikosti pouţít tamtéţ uvedené aproximační vztahy 
s příslušnými regresními koeficienty. 
Hodnoty přetvoření spongiózy ve vzdálenosti 0,5mm od rozhraní spongiózy a laminy dura a 
4mm od apikálního vrcholu alveolu dosahují niţších hodnot neţ na jejich hranici, a to 
v rozmezí cca e1 = 500-2000𝜇𝜀, e3 = -650 aţ -1500𝜇𝜀. V těchto místech současně nezávisí 
velikost napětí a přetvoření na tom, zda je model materiálu periodontia lineární nebo bilineár-
ní, závisí však na tom, zda je isotropní nebo ortotropní. U lineárního ortotropního modelu 
dochází k vyšším tahovým napětím. 
Kortikální kost je kromě vlastního alveolu (příp. pars alveolaris) nejvíce namáhána v oblasti 
linea obliqua, kde dochází k největším tahovým napětím. Naopak na zadní straně ramus man-
dibulae a na části angulus mandibulae dochází k největším tlakovým napětím.  
 
 
9.20 Analýza C-I-5 
 
C-I-5: „Model celé čelisti s jedním zubem; bukolinguální zatížení“ 
Geometrie xx_3DWM1  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E690 +DEN_LIN + PER_LIN_E10/ PER_ORT_21a + PEA_UNE + 
SVA_LIN + CHR_LIN + DIS_LIN 
Vazba VAZBA_3D_WM3 
Zatížení xx_F20_BL   (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
 
 
Dosud byl v převáţné většině pouţíván model zatíţení xx_F200_KA, tj. zatíţení jednoho 
zubu silou 200N v koronoapikálním směru. Tento směr je samozřejmě dominantní (extrémní), 
ale není jediný moţný. Mezi jinými způsoby zatíţení zubu má však podstatný vliv uţ jen dru-
hý extrém, a to zatíţení silami kolmými na koronoapikální osu zubu.   
Síly kolmé na osu zubu bývají mnohem menší neţ ty, které působí v pomyslné ose. V této 
analýze byla velikost této síly (z hlediska anatomických směrů ji lze označovat silou bukolin-
guální) uvaţována 20N, tj. desetina velikosti síly koronoapikální. Ostatní dílčí modely zůstaly 
stejné jako v analýze C-I-4, pouze byla vypuštěna varianta s PER_BIL_17. 
Při zatíţeni zubu v bukolinguálním směru dochází k tomu, ţe se napjatost koncentruje pře-
devším v horní části alveolu, a to především u kortikální kosti. Maximální 3. hlavní napětí ve 






   a)            b) 
 
Obr. 9.80: Rozloţení napětí ve spongiózní kosti (C-I-5, P1_3DWM1): a) 1. hlavní napětí, b) 3. hlavní napětí 
 
Maximální hodnoty napětí a přetvoření ve spongiózní kosti jsou porovnány na obr. 9.81. I 
při bukolinguální síle, jejíţ velikost je oproti koronoapikální síle desetinová, dochází k vý-
znamným odezvám. Při pouţití ortotropního modelu periodontia jsou pak napětí a deformace 
ještě větší neţ u isotropního. Zatímco lineární isotropní periodontium dává vzniknout 1. hlav-
nímu napětí v rozsahu 0,25-0,42MPa a 3. hlavnímu napětí -0,25 aţ -0,45MPa, u ortotropního 
modelu to je 0,42-0,79MPa, resp. -0,6 aţ -1,1MPa. Maximální přetvoření je -1580𝜇𝜀. Nárůst 
napětí a přetvoření u varianty s ortotropním modelem periodontia byl opět způsobený domi-
nancí hlavního materiálového směru této tkáně reprezentujícího periodontální vlákna.  
 
∎ S1/e1 (PER_LIN_E10)   ∎ S3/e3 (PER_LIN_E10)    □ S1/e1 (PER_ORT_21a)   □ S3/e3 (PER_ORT_21a)      
  
Obr. 9.81: Maximální 1. a 3. hlavní napětí a přetvoření ve spongiózní kosti (C-I-5) 
 
Zatíţením zubu silou 20N v koronoapikálním směru obdrţíme mnohem niţší hodnoty napě-
tí a přetvoření neţ v případě bukolinguálního zatíţení. Zatímco v prvém případě je zub do 
alveolu zatlačován, ve druhém případě nastává komplikovanější rotační pohyb zubu kolem 
jedné osy nazývané centrum rotace zubu. Tím vznikají oblasti zvýšených napětí zejm. v okra-




Bukolinguální zatíţení má významný vliv na napjatost a deformaci alveolární kosti. Uţ při 
síle 20N vznikají ve spongiózní kosti napětí a přetvoření, které by u koronoapikálního zatíţení 
vznikly aţ při síle min. cca 40-60N. 1. hlavní napětí se koncentruje zejm. v okrajových čás-





































lu periodontia. V případě ortotropního modelu vychází napjatost a deformace podstatně větší 
neţ u modelu isotropního. 
 
 
9.21 Analýza C-II-1 
 
C-II-1: „Model celé čelisti s jedním zubem; ortotropní model materiálu kortikální kosti“ 
Geometrie xx_3DWM1  (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
Materiál 
KOR_ORT + SPO_LIN_E690 +DEN_LIN + PER_LIN_E10 + PEA_UNE + SVA_LIN +  
CHR_LIN + DIS_LIN 
Vazba VAZBA_3D_WM3 
Zatížení xx_F200_KA   (xx = I1, I2, C, P1, P2, M1, M2) 
 
 
Kortikální kost je moţné díky dostupným charakteristikám modelovat ortotropním mode-
lem materiálu. Otázkou je, nakolik se změní výsledné hodnoty napětí a deformace při změně 
úrovně modelování kortikály. Na tuto otázku se pokusí odpovědět následující analýza. 
Z hlediska úrovně výpočtového modelu lze C-II-1 srovnat s C-I-4. Rozdíl je pouze v mode-
lu materiálu kortikály. Na základě tohoto srovnání je moţné vyslovit závěry týkající se moţ-
ností přechodu z jedné úrovně (isotropní model) na vyšší (ortotropní model). 
 
                  
 
    a)       b) 
 
Obr. 9.82: Vymezení směrů ortotropie u čelisti: a) segmentace čelisti, b) naznačení hlavních směrů 
 
                
    a)       b) 
 
Obr. 9.83: Rozloţení napětí v kortikále (C-II-1): a) 1. hlavní napětí (ve výřezu kortikála s odselektovanými ele-
menty alveolu), b) 3. hlavní napětí (model P2_3DSEG1) 
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Z porovnání výsledků tohoto modelu a modelu C-I-4 je zřejmé, ţe prakticky nedošlo ke 
změně rozloţení napětí. Při porovnání konkrétních hodnot lze konstatovat, ţe nedošlo 
k výrazné změně ani v tomto ohledu. Např. 1. hlavní napětí v kortikále na linea obliqua u mo-
delu P2_3DSEG1 se zvýšilo o cca 3% (srov. obr. 9.78 a 9.83), tj. napětí v této oblasti – jde o 
max. 1. hlavní napětí mimo alveolus – se udrţuje v příp. tohoto konkrétního modelu na hod-
notě 14-14,5MPa. Podobně tomu je i u spongiózní kosti. K největšímu rozdílu došlo právě u 
modelu P2_3DSEG1, nicméně v průměru byl rozdíl mezi 1. a 3. hlavními napětími u modelů 




    a)       b) 
 




█ S1 (KOR_LIN)          □  S1 (KOR_ORT)          █ S3 (KOR_LIN)          □ S3 (KOR_ORT) 
 





Vzhledem k nepodstatným změnám v hodnotách napětí i rozloţení napětí lze konstatovat, 
ţe v případě zde řešeného problému přechod od isotropní úrovně modelu materiálu kortikální 





















9.22 Shrnutí a závěr analýz „C“ 
 
Závěry analýz „C“ lze rozdělit do dvou skupin: Na závěry týkající se moţností modelování 
dolní čelisti a dílčích prvků ţvýkacího aparátu a na závěry, které plynou z výsledků zjišťova-
ných mechanických veličin.  
V prvním případě bylo ukázáno, jaké nastavení kontaktních elementů je při modelování in-
terakce dolní čelisti se spánkovou kostí nejvhodnější: Normálová kontaktní tuhost FKN = 1, 
součinitel smykového tření f = 0. Kromě toho bylo konstatováno, ţe v případě okluzního zatí-
ţení (tj. při elevaci madibuly) není nutné modelovat kloubní vazy a kloubní pouzdro, které se 
nijak neprojeví na výsledných hodnotách napětí, přetvoření ani kontaktních tlaků. Nevýznam-
ný vliv na napjatost alveolární kosti mají odchylky ve směrech (směrových kosínech) mode-
lovaných ţvýkacích svalů. Tyto odchylky významně ovlivňují výsledné vnitřní účinky ve 
svalech, ale v důsledku Saint-Venantova principu nemají podstatný vliv na napjatost v corpus 
mandibulae. Podobně má také nepodstatný vliv model materiálu periodontia na výsledné sty-
kové síly a kontaktní tlaky v čelistním kloubu. Pouţitím lineárního isotropního i bilineárního 
isotropního modelu materiálu periodontia obdrţíme v určité vzdálenosti od rozhraní spongió-
zy a laminy dura takřka stejné napětí a přetvoření. 
Velikosti kontaktních tlaků na levém a pravém kondylu dolní čelisti jsou srovnatelné s kon-
taktními tlaky jiných kloubů lidského těla, které se při normálním zatíţení ve fyziologickém 
stavu pohybují v rozmezí 2-3MPa. Konkrétní velikosti tlaků závisejí na tom, který zub denti-
ce je aktuálně namáhán a jak velkou silou. Srovnáme-li tlaky při zatíţení jednotlivých zubů 
stejnou silou, největší kontaktní tlak vzniká při zatíţení řezáků, jelikoţ v takovém případě 




















Obr. 9.86: Porovnání 1. a 3. hlavních přetvoření různých variant výpočtového modelu – srovnání s mezními 
hodnotami „adapted state“ dle „mechanostat-hypothesis“ dr. H.M. Frosta [62] 
 
Přetvoření kostní tkáně se s rostoucí vzdáleností od povrchu alveolu sniţuje, přičemţ stále 
platí poznatek zjištěný v analýzách „B“, ţe při pouţití ortotropního modelu materiálu perio-
dontia se zvyšují tahová namáhání alveolární kosti. Hodnoty přetvoření v určité vzdálenosti 
od rozhraní spongiózy a laminy dura dosahují hodnot srovnatelných s tzv. „adapted state“, jak 
jej uvádí dr. Frost [62]. Hodnoty napětí a přetvoření přímo na rozhraní jsou téměř stejné jako 





































vytvořit pouze model segmentu kosti a není třeba modelovat celou čelist (tzn. modely B-I-2 a 
C-I-4 jsou v tomto směru srovnatelné). 
Bukolinguální zatíţení způsobuje koncentrace tahových napětí v okrajových částech alveo-
lární kosti a tlakových napětí opět v apikální části alveolů. Velikost těchto napětí a přetvoření 
však dosahuje poměrně vysokých hodnot uţ při malých silách (podobně při bukolinguálním 
zatíţení vznikají větší bukolinguální posuvy, neţ jsou koronoapikální posuvy u koronoapikál-
ního zatíţení).  
Rozdíly ve výsledcích v případě kortikální kosti modelované isotropním a ortotropním mo-
delem jsou nevýznamné a není proto nutné ortotropii kortikály modelovat. 
 
 
9.23 Analýza D-I-1 
 
D-I-1: „Model celé čelisti s plnou denticí“ 
Geometrie ALL_3DWM14 
Materiál 
KOR_LIN + SPO_LIN_E10 + DEN_LIN + PER_LIN_E10 + PEA_UNE + SVA_LIN +  
CHR_LIN + DIS_LIN 
Vazba VAZBA_3D_WM4 
Zatížení I1_F50_KA  + I2_F50_KA (levá i pravá strana) / M1_F100_KA  + M2_F100_KA (levá strana) 
 
 
Posledním a z výpočtového hlediska nejnáročnějším modelem byl model dolní čelisti 
s kompletní denticí. U výpočtů na tomto modelu šlo zejména u určení vlivu změny tuhosti 
modelu kosti oproti předchozím analýzám v důsledku existence jednotlivých alveolů a zubů, 
které jsou v nich zasazeny. Všechny prvky soustavy byly modelovány lineárním modelem 
materiálu, zatíţení bylo modelováno ve dvou variantách: 1) anteriorní zatíţení – na všechny 
řezáky působí síla v koronoapikálním směru o celkové velikosti 200N (na kaţdý řezák 50N), 
2) posteriorní-unilaterální zatíţení – na moláry M1 a M2 působí síla v celkové velikosti 200N 
(na kaţdý molár 100N). První varianta modeluje typickou situaci při ukusování sousta, druhá 
varianta vlastní ţvýkání. 
 
 
    
                              a)               b) 
 
Obr. 9.87: Celkové posuvy: a) varianta s anteriorním zatíţením,  
b) varianta s posteriorním-unilaterálním zatíţením 
 
Vyhodnocovány byly především 1. a 3. hlavní napětí a přetvoření v hraničních alveolárních 
plochách spongiózní kosti, a to maximální hodnoty v kaţdém alveolu (tzn. 14 hodnot pro 
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kaţdou veličinu). Napěťové špičky byly situovány především ve dvou typických oblastech: 
V apikální části alveolu a na jejich okrajích. Přestoţe zatěţovány byly pouze čtyři, resp. dva 
zuby, koncentrace nikoli nevýznamné napjatosti byly zjištěny ve všech alveolech. Tzn. přes-
toţe byly zatěţovány levé moláry, významná napjatost vznikala i na opačné straně čelisti u 
pravých molárů. To je samozřejmě způsobeno geometrií corpus mandibulae a její vazbou se 
svaly. Zatíţením těla čelisti dochází k silové interakci, která zahrnuje nenulový ohybový mo-
ment, kroutící moment i posouvající sílu. Pokud budeme corupus mandibulae modelovat na 
nejniţší úrovni jako zakřivené prutové těleso na obou koncích vetknuté (rám), pak výsledné 
vnitřní účinky budou mít průběhy, jak jsou vyznačeny na obr. 9.90. Působením zatěţující síly 
v řezákové oblasti vzniká v čelisti symetrický průběh ohybového momentu (Mo) a antisymet-
rický průběh kroutícího momentu (Mk) a posouvající síly (T). Přičemţ Mo nabývá lokálních 
extrémů ve vetknutí, tj. v oblasti počínající linea obliqua – v místě, kde corpus mandibulae 
přechází v ramus mandibulae, a také pod působící zatěţující silou. V případě posteriorně-
unilaterálního zatíţení je maximální Mo ve vetknutí na straně působící síly. Na téţe straně 
vzniká v těle čelisti také větší kroutící moment neţ na straně, která není zatěţována vnějšími 
silami (s výjimkou vetknutí).   
 
                
 
 
                        a)                                                                          b) 
 
Obr. 9.88: Rozloţení 1. a 3. hlavního napětí ve spongiózní kosti (zleva doprava)  
– varianta s anteriorním zatíţením 
 
V souladu s těmito výslednými vnitřními účinky jsou zjištěné maximální hodnoty napětí (a 
přetvoření) v jednotlivých alveolech čelisti. Bez ohledu na působiště skusové síly dochází 
k maximálním napětím zejm. v oblastech druhých molárů. Ke zvýšeným napětím však dochá-
zí také v řezákové oblasti, konkrétně v místě prvních řezáků. V případě anteriorního zatíţení 
je to zřejmé – v tomto místě přímo působí zatěţující síla, která bezprostředně namáhá okolí 
alveolární kosti, a existuje zde také dle obr. 9.90 lokální extrém ohybového momentu. 
V případě posteriorního zatíţení však je zvýšení napětí v řezákové oblasti způsobeno menšími 
průřezovými charakteristikami v této oblasti. Větší kroutící moment na zatěţované polovině 
čelisti je pravděpodobně zodpovědný za to, ţe u zubů I2 a C téţe poloviny čelisti jsou větší 
napětí neţ na polovině, která přímo zatěţovaná není. Průběhy na obr. 9.89 ukazují, ţe 
v souladu s výslednými vnitřními účinky je napjatost u anteriorně zatěţované čelisti rozloţena 
symetricky. Konkrétní hodnoty napětí se pohybují v rozsahu 0,2-0,86MPa, resp. -0,13 aţ        
-1,5MPa u varianty s posteriorně-unilaterálním zatíţením a 0,26-1,14MPa, resp. -0,17 aţ        
-1,48MPa u anteriorního zatíţení. Maximální 1. hlavní přetvoření je 1890𝜇𝜀, 3. hlavní přetvo-
ření -2400𝜇𝜀. Charakteristické rozloţení napětí, při kterém jsou maxima v oblasti zadních 
molárů, je zřejmé také z obr. 9.91, který opět ukazuje změnu velikosti napětí v mesiodistálním 




 S1/e1 – posteriorně-unilaterální zatížení    S1/e1 – anteriorní zatížení  
 S3/e3 – posteriorně-unilaterální zatížení △ S3/e3 – anteriorní zatížení 
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Obr. 9.90: Výsledné vnitřní účinky v corpus mandibulae – s vetknutým zakončením (druhý ohybový moment, 
druhá posouvající síla a normálová síla jsou nepodstatné nebo nulové) 









































Obr. 9.91: Průběh 1. a 3. hlavního napětí na spodní straně spongiózy corpus mandibulae – varianta s anterior-
ním zatíţením. 
 
9.24 Shrnutí a závěr analýzy „D“ 
 
Závěrečná analýza ukázala rozloţení napětí v rámci celého těla čelisti. V důsledku geomet-
rie a okrajových podmínek lze v corpus mandibulae pozorovat charakteristické průběhy ohy-
bového a kroutícího momentu a posouvající síly, které způsobují jistou míru napjatosti ve 
všech alveolech, tedy i v těch, které nejsou prostřednictvím zubu aktuálně zatěţovány. Vý-
sledné vnitřní účinky dále způsobují, ţe nejnamáhanějšími částmi těla čelisti jsou vedle aktu-
álně zatěţovaných alveolů také krajní (distální) části corpus mandibulae, tj. v oblasti 2. molá-
rů – ostatně tomu nasvědčovaly uţ výsledky na modelech v analýzách „C“ (viz obr. 9.77a, 
9.78a). Pokud jde o konkrétní velikosti napětí a přetvoření v alveolární kosti kolem zatěţova-
ných zubů, jsou (po přepočtu kvůli rozdílným zatěţujícím silám) srovnatelné s těmi, zjiště-
nými v předchozích analýzách – ať uţ u modelů celé čelisti s jedním zubem („C“), nebo u 























Předloţená studie se zabývá deformačně napěťovou analýzou lidské dolní čelisti ve fyzio-
logickém stavu. Cílem práce bylo posouzení mechanického namáhání dolní čelisti, zejm. in-
terakce zubů s kostní tkání. Za tímto účelem byl vytvořen výpočtový model dolní čelisti a 
byly posouzeny různé úrovně dílčích modelů (zejm. materiálů, ale i vazeb a geometrie).  
Řešení formulovaného problému bylo rozděleno do řady dílčích řešení. Z důvodů omezené-
ho prostoru disertační práce nebylo moţné uvést výsledky všech těchto dílčích řešení, byly 
však prezentovány ty nejdůleţitější a nejreprezentativnější výsledky, z kterých lze konstatovat 
následující závěry: 
 
 K modelování napjatosti a deformace alveolární kosti není nutné do modelu zahr-
novat zubní korunku ani zubní dřeň. 
 K modelování napjatosti a deformace dolní čelisti při okluzi není také nutné mode-
lovat kloubní vazy a kloubní pouzdro. 
 Zvyšováním modulu pruţnosti homogenního modelu spongiózy (tj. zvyšováním je-
jí kvality) dochází k nárůstu napětí v této tkání a současně k poklesu její deformace. 
Kortikální kost se také s rostoucím modulem pruţnosti spongiózy deformuje méně 
a napjatost v ní klesá. Při horší kvalitě spongiózy se totiţ větší část zatíţení přenáší 
na kortikálu. 
 Zvyšováním kvality spongiózní kosti modelované trámečkovou architekturou do-
chází k poklesu napětí ve spongióze i v kortikále, současně dochází i k poklesu je-
jich deformace. 
 Maximální přetvoření u homogenního modelu spongiózy a spongiózy modelované 
trámečkovou architekturou jsou srovnatelná. 
 Při pouţití lineárně isotropního modelu materiálu periodontia odpovídají koronoa-
pikální posuvy zubů experimentálně zjištěným hodnotám nejlépe tehdy, jsou-li cha-
rakteristiky tohoto modelu E = 10MPa a µ = 0,45. 
 Experimentům odpovídá také pouţití lineárně ortotropního modelu materiálu 
s charakteristikami E1 = 67MPa, E2 = 0,3MPa, E3 = 0,3MPa, G12 = 0,3MPa, G13 = 
0,3MPa, G23 = 0,1MPa, µ12 = 0,366, µ13 = 0,366, µ23 = 0,5. 
 S experimentálními hodnotami posuvů zubu souhlasí také model ve variantě 
s bilineárně isotropním modelem materiálu periodontia s charakteristikami E1 = 
0,05MPa, E2 = 10MPa, ε12 = 0,075 a µ=0,45. 
 1. hlavní napětí v normální spongióze alveolární kosti dosahuje při normálním zatí-
ţení hodnot v rozmezí 0,9-1,8MPa (konkrétní velikost závisí na variantě modelu). 
 3. hlavní napětí v normální spongióze alveolární kosti dosahuje při normálním zatí-
ţení hodnot v rozmezí -1,3 aţ -3,2MPa (konkrétní velikost závisí na variantě mode-
lu). 
 1. hlavní přetvoření v normální spongióze alveolární kosti dosahuje při normálním 
zatíţení hodnot v rozmezí 1740-2910µε (konkrétní velikost závisí na variantě mo-
delu). 
 3. hlavní přetvoření v normální spongióze alveolární kosti dosahuje při normálním 
zatíţení hodnot v rozmezí -2120 aţ -4920µε (konkrétní velikost závisí na variantě 
modelu). 
 Deformace kortikální kosti alveolu je menší neţ deformace spongiózy: 1. hlavní 
přetvoření se pohybuje v rozmezí 1030 – 2350µε, 3. hlavní přetvoření -800 aţ -
1820µε (konkrétní velikost závisí na variantě modelu). 
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 1. hlavní přetvoření v normální spongióze ve vzdálenosti 0,5mm od rozhraní spon-
giózy a laminy dura a 4mm od apikálního vrcholu alveolu dosahuje maximálně 
hodnot 525-2059µε (konkrétní velikost závisí na variantě modelu). 
 3. hlavní přetvoření v normální spongióze ve vzdálenosti 0,5mm od rozhraní spon-
giózy a laminy dura a 4mm od apikálního vrcholu alveolu dosahuje maximálně 
hodnot -653 aţ -1554µε (konkrétní velikost závisí na variantě modelu). 
 Pouţitím lineárně ortotropního modelu materiálu periodontia vznikají v alveolární 
kosti kolem zatěţovaného zubu vyšší tahová napětí neţ u modelů lineárně isotrop-
ního a bilineárně isotropního.  
 Závislost napětí/přetvoření vs. kvalita spongiózní kosti lze aproximovat logaritmic-
kou funkcí s vysokou hodnotou koeficientu determinace. 
 Na napjatost a deformace kosti bezprostředně kolem zatěţovaného zubu nemá pří-
padná extrakce sousedního zubu významný vliv.  
 Na napjatost spongiózní kosti nemá významný vliv volba úrovně modelu materiálu 
kortikální kosti mezi lineárně-isotropním a lineárně-ortotropním. 
 Kortikální kost je vedle alveolu (příp. pars alveolaris) nejvíce namáhána na linea 
obliqua, kde vzniká 1. hlavní napětí o velikosti 14,8-19,9MPa (vyšší hodnota pro 
mesiálněji umístěné zuby), a na spodním a zadním okraji ramus mandibulae, kde 
vzniká 3. hlavní napětí o velikosti -8,8 aţ -15,2MPa (vyšší hodnota pro mesiálněji 
umístěné zuby). 
 Vedle aktuálně zatěţovaného alveolu je nejnamáhanější částí spongiózy krajní (dis-
tální) část spongiózy corpus mandibulae, tj. v oblasti 2. molárů, a to v důsledku lo-
kálních extrémů ohybových momentů v této části. Totéţ platí pro mesiální část těla 
čelisti, tj. v řezákové oblasti, pokud jsou zatěţovány 1. řezáky. 
 Velikost napětí a přetvoření při bukolinguálním zatíţení dosahuje poměrně vyso-
kých hodnot (370-1120µε, resp. -320 aţ -1580µε) jiţ při desetinové velikosti síly 
při koronoapikálním zatíţení. 
 Maximální zjištěný kontaktní tlak v čelistním kloubu dosahuje při normálním zatí-
ţení hodnoty 2,4MPa (při zatíţení distálnějších zubů stejnou silou kontaktní tlak 
klesá). 
 
Z mechanického hlediska tedy byla vyhodnocena interakce zubů s kostní tkání, stejně jako 
interakce čelisti se spánkovou kostí. Byla také vyhodnocena napjatost a deformace čelisti jako 
celku při běţných situacích. Z hlediska modelování byly posouzeny různé úrovně dílčích mo-
delů, v případě periodontia byly navrţeny nové charakteristiky méně pouţívaných modelů 
materiálu. Na základě výše uvedeného tedy lze konstatovat, ţe cíle byly splněny v plném roz-
sahu. 
 
Náměty k dalšímu řešení: 
 
V průběhu řešení problému pochopitelně došlo k úvahám o úrovni modelu spongiózní kosti. 
V práci jsou analyzovány dvě různé úrovně modelu spongiózy: Homogenní spongióza a 
spongióza s modelovanou trámečkovou architekturou. Pouţívána však byla v naprosté většině 
prvně jmenovaná, jelikoţ vytvoření trámečkové architektury ve 3D je velmi náročné65. Přesto 
                                                 
65 Autor této disertační práce spolupracuje s Ing. Petrem Marciánem, Ing. Davidem Krpalkem, Ing. Jiřím Valáš-
kem a p. Ondřejem Konečným na vývoji softwarů, které umoţňují analyzovat snímky získané z tomografu a dále 
zpracovávat tak, aby bylo na jejich základě moţné diferencovat vlastnosti kostní tkáně v různých částech kosti 
(např. dolní čelisti). Jde jmenovitě o programy ROI Analysis a CT Data Analysis.  Tyto programy, vyuţívající 
CT snímky ve fromátu DICOM (Digital Imiging and Communications in Medicine), umoţňují zobrazovat jed-
notlivé tkáně v tzv. Hounsfieldových jednotkách a díky tomu rozlišovat oblasti s kvalitativně odlišnými mecha-
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by další zvyšování úrovně modelu spongiózní kosti mohlo přinést nové informace o mecha-
nických vlastnostech dolní čelisti ve fyziologickém stavu. 
Dále je obrovským problémem otázka mezních stavů kostní tkáně. Existuje však tzv. „me-
chanostat hypothesis“, kterou vypracoval dr. H.M. Frost a která se zabývá remodelací kostní 
tkáně při mechanickém zatíţení. Ta by mohla nahradit chybějící mezní stavy. 
K dalšímu řešení lze tedy navrhnout následující problémy: 
 
 Ověřit moţnosti zvyšování úrovně modelu spongiózy, zejm. s ohledem na architek-
turu trámečků – tj. vytvořit nové modely spongiózy (ať uţ ve 2D nebo 3D), které 
by zohledňovaly její specifickou architektoniku. 
 Vyuţít moderních zobrazovacích metod (CT) pro zvyšování úrovně modelů mate-
riálů kostních tkání.  
 Vyuţít moderních zobrazovacích metod pro přímou tvorbu geometrie kostí. 
 Provést deformačně napěťové analýzy kostní tkáně takto vytvořených modelů. 






                                                                                                                                                        
nickými vlastnostmi. Výstupní data ve formě textového souboru lze vyuţít např. pro vytváření nehomogenních 
modelů materiálů tkání a v současné době téţ pro přímou a plně automatickou tvorbu dvojrozměrné geometrie 
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PŘÍLOHA A: PŘEHLED OZNAČENÍ POUŢITÝCH DÍLČÍCH MODELŮ 
 
 













2D model řezu čelistí s prvním premolárem a homogenní spon-
giózou 
P1_2DSEG1.xyy xyy=0.38/0.19 
2D model řezu čelistí s prvním premolárem a nehomogenní 
spongiózou (modelovaná trámečková architektura se specifika-
cí poměru BV/TV) 
xx_3DSEG1 
xx=I1, I2, C, P1, P2, 
M1, M2 
3D model segmentu čelisti s jedním zubem 
xx_3DSEG3 
3D model segmentu čelisti se třemi zuby (specifikovaný je 
prostřední zub) 
xx_3DWM1 3D model celé čelisti s jedním zubem 
xx_3DSEG3.EXTyyzz 
xx=I1, I2, C, P1, P2, 
M1, M2; yy=xx-1; 
zz=xx+1 
3D model segmentu čelisti se třemi alveoly a jedním zubem 
(specifikovány jsou prostřední zub a odebrané zuby – tj. prázd-
né alveoly) 












DEN_LIN Homogenní, lineárně isotropní model dentinu 
SKL_LIN Homogenní, lineárně isotropní model skloviny 
PUL_LIN Homogenní, lineárně isotropní model pulpy 
SVA_LIN Homogenní, lineárně isotropní model svalu 
CHR_LIN Homogenní, lineárně isotropní model chrupavky 
DIS_LIN Homogenní, lineárně isotropní model čelistního disku 
KOR_LIN Homogenní, lineárně isotropní model kortikální kosti 
KOR_ORT Homogenní, lineárně ortotropní model kortikální kosti 
SPO_LIN_Exx xx=E [MPa] 
Homogenní, lineárně isotropní model spongiózní kosti se speci-
fikovaným modulem pružnosti v tahu 
PER_LIN_Exx xx=E [MPa] 
Homogenní, lineárně isotropní model periodontia se specifiko-
vaným modulem pružnosti v tahu 
PER_BIL_xy x=1-2; y=1-7 
Homogenní, bilineárně isotropní model periodontia se specifi-




Homogenní, lineárně ortotropní model periodontia se specifi-
kovaným označením varianty (viz tab. 23) 
PAE_UNE 
Homogenní, lineárně isotropní model apikální části periodontia 
s nulovým modulem pružnosti 











Vazba 2D modelu na linguální a bukální straně; pevné spojení 
zubu a periodontia s kostí; bez svalů a bez vazů 
VAZBA_3D_SEG1 
Vazba 3D segmentu na distálním řezu kosti; pevné spojení zubu 
a periodontia s kostí; bez svalů a bez vazů 
VAZBA_3D_SEG2 
Vazba 3D segmentu na distálním řezu kosti; kontaktní spojení 
zubu a periodontia s kostí; bez svalů a bez vazů 
VAZBA_3D_WM1 
Vazba 3D celé čelisti na kondylu; pevné spojení zubu a perio-
dontia s kostí; se svaly; bez vazů 
VAZBA_3D_WM2 
Vazba 3D celé čelisti na kondylu; kontaktní spojení zubu a 
periodontia s kostí; se svaly; bez vazů 
VAZBA_3D_WM3 
Vazba 3D celé čelisti kontaktně v kloubu; pevné spojení zubu a 
periodontia s kostí; se svaly; bez vazů 
VAZBA_3D_WM4 
Vazba 3D celé čelisti kontaktně v kloubu; kontaktní spojení 
zubu a periodontia s kostí; se svaly; bez vazů 
VAZBA_3D_WM5 
Vazba 3D celé čelisti kontaktně v kloubu; pevné spojení zubu a 












P1_Fxx_KA xx=F [N] 
Koronoapikální zatížení 1. premoláru silou specifikované veli-
kosti 
xx_Fyy_KA 
xx=I1, I2, C, P1, P2, 
M1, M2; yy=F [N] 
Koronoapikální zatížení specifikovaného zubu silou specifiko-
vané velikosti 
xx_Fyy_BL 
xx=I1, I2, C, P1, P2, 
M1, M2; yy=F [N] 




PŘÍLOHA B: SEZNAM POUŢITÝCH SYMBOLŮ 
 
 
SYMBOL VÝZNAM JEDNOTKA 
µ Poissonovo číslo [-] 
A Rozměr [mm] 
A Regresní koeficient [mm] 
B Regresní koeficient [mm] 
BA/TA Plošný podíl kostní tkáně (bone area fraction) [-] 
BV/TV Objemový podíl kostní tkáně (bone volume fraction) [-] 
C Regresní koeficient [mm] 
D Regresní koeficient [mm] 
e Přetvoření [-+; *µε+ 
E Modul pružnosti v tahu [MPa] 
E Regresní koeficient [mm] 
F Síla [N] 
f Součinitel smykového tření [-] 
F Regresní koeficient [mm] 
FKN Normálová kontaktní tuhost [-] 
G Modul pružnosti ve smyku [MPa] 
G Regresní koeficient [mm] 
H Regresní koeficient [mm] 
L Rozměr [mm] 
M Moment [Nmm] 
p Kontaktní tlak [MPa] 
R2 Koeficient determinace [-] 
S Napětí [MPa] 
t Tloušťka [mm] 
T Posouvající síla [N] 
t Čas [s] 
T Rozměr [mm] 
U Posunutí [mm] 
u Kontaktní penetrace [mm] 
v Objemový podíl [-] 
γ Zkos [-] 
ε Přetvoření [-] 




PŘÍLOHA C: SLOVNÍČEK POUŢITÝCH MEDICÍNSKÝCH POJMŮ 
 
V disertační práci se v hojné míře vyskytují pojmy, které nejsou mimo medicínské obory 
příliš běţné a pro čtenáře s technickým vzděláním mohou představovat pochopitelnou pře-
káţku ve srozumitelnosti. Z tohoto důvodu je vhodné uvést přehled těch nejdůleţitějších a 
nejpouţívanějších pojmů s jejich stručným významem. Následující „slovníček“ neusiluje o 
úplnost a naprosto vyčerpávající shrnutí, nýbrţ má být pomůckou ke zpřehlednění obsáhlého 
textu a ke zvýšení jeho srozumitelnosti. Neobsahuje např. označení různých anatomických 
částí kostí a jiných prvků lidského těla apod., které jsou dostatečně a s ilustrativní podporou 
vysvětleny v samotném textu. 
 
ČESKY ANGLICKY VÝZNAM 
Alogenní Allogene Cizí, cizího původu 
Alveolární Alveolar Vztahující se k alveolu (zubnímu lůžku) 
Alveolus Alveolus Zubní lůžko 
Antagonický Antagonic Protikladný 
Anteriorní Anterior Přední 
Apikální Apical Vrcholový, vztahující se k vrcholu 
Aplazie Aplasia Nevyvinutí, chybění orgánu 
Atrofie Atrophy, atrophia Úbytek, zakrnění 
Bazální Basal Základní, základový 
Bilaterální Bilateral Dvojstranný 
Biokompatibilní Biocompatible Kompatibilní s živými tkáněmi/orgány 
Bukální Buccal Tvářový, k tváři, obličejový 
Bukolinguální Buccolingual Od obličeje k jazyku 
Dentice Dentition Typ, počet a uspořádání zubů, přirozené zuby 
Dentin Dentine Zubovina 
Deprese Depression Oddalování čelistí 
Distální Distal Okrajový, vzdálený od středu 
Elevace Elevation Přibližování čelistí 
Enamel Enamel Sklovina 
Enoseální Enosseal Do kosti 
Extracelulární Extracellular Mimobuněčný 
Extrakce Extraction Vytažení (zubu) 
Faciální Facial Týkající se vnějšku, obličejový (bukální) 
Fagocytující Fagociting Pohlcující 
Femur Femur Stehenní kost 
Frontální Frontal Čelní, týkající se přední strany 
Fyziologický Physiological Normální, přirozený, týkající se zdravého organismu 
Gnatologický Gnathological Vztahující se ke gnatologii (=nauka o žvýkání) 
Heterodontní Heterodontic Nestejnorodý, s různým tvarem 
Inferiorní Inferior Spodní 
Intruzivní Intrusive Vnikací 
Kolagen Collagen Vláknitá bílkovina, která tvoří základ pojivových tkání 
Kondyl Condyle Kloubní výběžek, vrchol 
Koronální Coronal Vztahující se k zubní korunce 
Koronoapikální Coronoapical Od zubní korunky k zubnímu vrcholu 
Kortikála Cortical (compact) bone Kompaktní kost 
Kraniofaciální Craniofacial Týkající se lebky a obličeje 
Labiální Labial Vztahující se ke rtům 
Laterální Lateral Boční, postranní 
Ligamenta Ligaments Vazy 
Linguální Lingual Vztahující se k jazyku 
Mandibula Mandible Dolní čelist 
Maxila Maxilla Horní čelist 
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Mediální Medial Středový 
Mesiální Mesial Směrem ke středu 
Mesiodistální Mesiodistal V zubním oblouku od řezáků k molárům 
Molár Molar Stolička 
Nekróza Necrosis Odumírání tkáně 
Odontoblast Odontoblast Cylindrické buňky produkující dentin 
Okluze Occlusion Skus, uzavření 
Okluzní Occlusal Týkající se skusu 
Olfaktorický Olfactory Čichový 
Oseointegrace Osseointegration Vhojení implantátu do kosti 
Osteoblast Osteoblast Kostní buňka tvořící osteoid – základní kostní hmotu 
Osteocyt Osteocyte Zralá kostní buňka 
Osteoklast Osteoclast Kostní buňka, jejíž funkcí je resorbce kostní hmoty 
Osteopénie Osteopenia Snížení kostní hustoty pod normál 
Osteoporóza Osteoporosis Kostní atrofie, řídnutí kostí 
Osteosyntéza Ostehosynthesis Chirurgické spojování kostních úlomků 
Paradont Parodontium Závěsný aparát zubu 
Patogenní Pathogenic Choroboplodný, vyvolávající chorobu 
Patologický Pathologic Nenormální 
Periodontium Periodontium Ozubice 
Persistence Persistency Stálost, odolnost 
Posteriorní Posterior Směřující dozadu 
Premolár Premolar Třenový zub 
Pulpa Pulp Zubní dřeň 
Resekce Resection Operativní odstranění části orgánu 
Resorbovaný Resorbed Pohlcený, vstřebaný 
Sanace Saving, rescue Ozdravení, přijetí opatření k nápravě 
Spongióza Cancellous bone Houbovitá kostní tkáň 
Subperiostální Subperiosteal Pod periostem/ okosticí 
Temporomandibulární Temporomandibular Vztahující se k čelistnímu kloubu 
Tonizace Tonisation Přivádění svalu do stavu napětí 
Transdentální Transdental Přes/skrz zuby 
Transmandibulární Transmandibular Přes/skrz dolní čelist 
Transverzální Transversal Příčný 
Unilaterální Unilateral Jednostranný 
 
 
 
